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In-vivo-23Na-Magnetresonanztomographie des Körperstamms bei 7Tesla
Das Ziel dieser Arbeit war es, die In-vivo-23Na-Magnetresonanz(MR)-Bildgebung des Körper-
stamms bei B0 = 7 Tesla zu ermöglichen. Zur Anregung der 23Na-Kernspins sowie zur Detektion
der 23Na-Magnetisierung wurde eine 23Na-HF-Körperspule entwickelt, aufgebaut und optimiert.
Drei Spulenkonfigurationen der ovalen, eng anliegenden Birdcage-Spule wurden untersucht: Zur
Erhöhung der Homogenität des Sende- und Empfangsfeldes wurde im ersten Optimierungsschritt
die herkömmliche Zweikanal-Einspeisung zu einer Vierkanal-Einspeisung erweitert. Im zweiten
Optimierungsschritt wurde durch eine Anpassung der Sendephasen der relative Flipwinkelfehler
in einem Bereich der Größe (23× 13× 10) cm3 von 8,6 % auf 4,9 % reduziert. Die 23Na-HF-
Körperspule mit vier Empfangskanälen stellt ein relativ homogenes Sendefeld ((11, 97±0, 59) µT,
HF-Sendeleistung 2,4 kW) sowie Empfangsfeld zur Verfügung, welche einen großen Bereich des
Körperstamms abdecken. Daher ermöglicht die HF-Körperspule erstmalig die Aufnahme von
In-vivo-23Na-MR-Bildern der gesamten Breite des Körperstamms eines Erwachsenen mit einer
großen Abdeckung in Längsrichtung bei B0 = 7 Tesla (Sichtfeld FOV = (40 cm)3). In den re-
konstruierten 23Na-MR-Bildern treten Verschmierungen aufgrund der Atembewegung auf. Daher
wurde das intrinsische Atemsignal retrospektiv aus den 23Na-MR-Daten bestimmt. Basierend
auf diesem Atemsignal wurden die aufgenommenen MR-Daten in zwei Atemzustände (eingeat-
met, ausgeatmet) aufgeteilt, was zu einer Reduktion der Verschmierungen führt. Die Zuordnung
basierend auf dem intrinsischen und dem extrinsischen Atemsignal (Atemgurt) zeigte für drei
Probanden eine gute Übereinstimmung von (90, 6± 2, 8)% bei der 23Na-Lungen-MR-Bildgebung
und von (82, 3± 3, 8)% bei der 23Na-MR-Bildgebung des Abdomens.
In vivo 23Na Magnetic Resonance Imaging of the Human Torso at 7Tesla
The aim of this work was to enable in vivo 23Na magnetic resonance (MR) imaging of the
human torso at B0 = 7 Tesla. A 23Na RF body coil was developed, constructed and optimized
to facilitate an excitation of 23Na nuclear spins and a detection of 23Na magnetization. Three coil
configurations of the oval close-fitting birdcage coil were investigated: In the first optimization
step the conventional two-port drive is extended to a four-port drive increasing the transmit and
receive field homogeneity. By then adapting the transmit phases the relative flip angle error in
a specified region (size (23×13×10) cm3) was reduced from 8.6 % to 4.9 %. The 23Na body coil
with four receive channels provides a relatively homogeneous transmit field ((11.97 ± 0.59)µT,
transmit power 2.4 kW) and receive field covering a large region of the torso. The RF coil enables
for the first time the acquisition of full body width in vivo 23Na MR images of adults with
long z-axis coverage at 7 Tesla (field of view (40 cm)3). In reconstructed 23Na images blurring
occurs due to respiration. The intrinsic respiratory signal was retrospectively determined from
23Na MR data. Separating the obtained MR data into two states (inhaled, exhaled) based on
this intrinsic signal results in reduced blurring. Assignment based on the intrinsic or extrinsic
respiratory signal (respiratory belt) shows a good correlation of (90.6± 2.8)% and (82.3± 3.8)%
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Die Kernspinresonanz (englisch nuclear magnetic resonance, NMR) wurde von Felix Bloch
und Edward Purcell 1946 unabhängig voneinander entdeckt [Bloch, 1946; Purcell et al., 1946],
wofür Bloch und Purcell im Jahre 1952 den Nobelpreis für Physik erhielten. Heutzutage wird
die Kernspinresonanz häufig auch als Magnetresonanz (abgekürzt MR) bezeichnet. Im Jahre
1973 veröffentlichte Lauterbur [1973] die Methode der Magnetresonanztomographie (MR-
Tomographie) in der Fachzeitschrift Nature. Durch ortsabhängige Magnetfeldstärken konnte
Lauterbur [1973] die räumliche Verteilung von Kernspins untersuchen. Seit ihrer Entdeckung
hat sich die MR-Tomographie zu einer der wichtigsten Schnittbildtechniken der medizinischen
Diagnostik entwickelt. Im Gegensatz zu röntgenbasierten oder nuklearmedizinischen Bildge-
bungsverfahren kommt die MR-Bildgebung ohne den Einsatz ionisierender Strahlung oder
von Radionukliden aus.
In der klinischen Routine wird im Allgemeinen die Protonen-Bildgebung (1H-Bildgebung)
zur Darstellung von menschlichem Gewebe genutzt, da das 1H-Atom eine große Häufigkeit
im menschlichen Körper sowie die höchste NMR-Sensitivität der stabilen Isotope hat. Zum
einen ermöglicht die MR-Tomographie die anatomische Bildgebung mit einem im Vergleich zu
anderen Bildgebungsmodalitäten ausgeprägten Weichteilkontrast und zum anderen ermögli-
chen beispielsweise die diffusionsgewichtete MR-Tomographie oder die MR-Spektroskopie die
Untersuchung der Gewebephysiologie.
Neben der 1H-MR-Tomographie bieten die MR-Spektroskopie und die MR-Bildgebung anderer
Kerne (z. B. 13C, 17O, 23Na, 31P, 39K) zusätzliche Informationen über die Physiologie des Ge-
webes. Nach 1H weist 23Na von den mittels NMR detektierbaren Kernen das zweithöchste
MR-Signal im menschlichen Körper auf. Besonders mit der steigenden Verfügbarkeit von
Hochfeld-MR-Tomographen mit einer magnetischen Induktionsflussdichte von B0 ≥ 3 Tesla
steigt das Potential der 23Na-MR-Bildgebung, da das Signal-zu-Rausch-Verhältnis (englisch
signal-to-noise ratio, SNR) mit der magnetischen Induktionsflussdichte B0 ansteigt.
Natriumionen spielen in vielen biologischen Prozessen eine wichtige Rolle. Bei gesunden erreg-
baren Zellen beträgt die Konzentration der Na+-Ionen im Intrazellulärraum 5 bis 15 mmol l−1
und im Extrazellulärraum 140 bis 150 mmol l−1 [Speckmann et al., 2013]. Dieser Konzentrati-
onsgradient wird u. a. durch die Natrium-Kalium-Pumpe (Na+-K+-ATPase) aufrechterhalten.
Eine Beeinträchtigung des Energiestoffwechsels oder eine Störung der Integrität der Zellmem-
bran wirkt sich daher auf den Konzentrationsgradienten aus und eine Bestimmung der Natri-
umkonzentrationen mittels 23Na-MR-Bildgebung kann Aufschluss über den Zustand der Zelle
geben [Madelin und Regatte, 2013].
Die In-vivo-23Na-MR-Bildgebung ist seit ca. 30 Jahren Gegenstand der Forschung. Eine Viel-
zahl an Studien beschäftigte sich mit der 23Na-MR-Bildgebung des Kopfes [Hussain et al.,
2009; Nagel et al., 2011b; Petracca et al., 2016; Shah et al., 2016] oder der Extremitäten
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[Constantinides et al., 2000; Nagel et al., 2011a]. Wenige Studien untersuchten bisher Orga-
ne oder Gewebe des Körperstamms mittels der In-vivo-23Na-MR-Bildgebung. Im Körper-
stamm sind hierbei die folgenden Körperregionen von Interesse: das Herz [Bottomley, 2016],
die Nieren [Zöllner et al., 2016], die Brust [Ouwerkerk et al., 2007], die Lunge [Henzler et al.,
2012; Kauczor und Kreitner, 1999], die Prostata [Hausmann et al., 2012] und die Bandscheiben
[Insko et al., 2002].
Neben einem im Vergleich zum 1H-MR-Signal geringeren 23Na-MR-Signal ergeben sich weitere
Herausforderungen. Zum einen hat 23Na im Gegensatz zu 1H einen Kernspin von 3/2, was
einen schnellen Signalzerfall im Gewebe zur Folge hat. Dies erfordert schnelle Pulssequenzen
mit sehr kurzen Echozeiten TE (TE ≤ 1 ms). Zum anderen ist die Larmorfrequenz der 23Na-
Kernspins um etwa einen Faktor vier geringer als die Larmorfrequenz der 1H-Kernspins. Daher
muss ein MR-Tomograph, der für die 23Na-MR-Bildgebung verwendet werden soll, neben ei-
nem herkömmlichen 1H-Hochfrequenz(HF)-Verstärker mit einer Breitbandoption ausgestattet
sein. Des Weiteren werden speziell entwickelte HF-Spulen für die 23Na-MR-Bildgebung bei
7 Tesla benötigt. Sie müssen sowohl die leistungsintensive Anregung der 23Na-Kernspins als
auch die Detektion der geringen 23Na-Magnetisierung ermöglichen, die schnell zerfällt.
Aufgrund der speziellen Ansprüche an 23Na-HF-Spulen zur Bildgebung des Körperstamms
bzw. eines Teils des Körperstamms (z. B. SNR-Effizienz, schnelles Schalten zwischen Senden
und Empfangen, Sichtfeld der Spule) [Bangerter et al., 2016] und der bisher geringen Anzahl
an Ganzkörper-MR-Tomographen, die mit einer Breitbandoption ausgestattet sind, gibt es
nur wenige kommerzielle 23Na-HF-Spulen für diese Anwendung. 23Na-HF-Spulen stellen daher
im Allgemeinen Sonderanfertigungen dar.
Einige der in Studien benutzten HF-Spulen wurden für spezielle Anwendungen entwickelt
und haben ein kleines bzw. mittelgroßes Sichtfeld, welches den sensitiven Bereich der Spule
beschreibt. Beispiele hierfür sind HF-Spulen zur Brustbildgebung [Kaggie et al., 2014; Ouwer-
kerk et al., 2007], Nierenbildgebung [Haneder et al., 2014, 2011; Maril et al., 2006; Moon et al.,
2014] und Prostatabildgebung [Hausmann et al., 2012]. HF-Spulen mit einem großen Sichtfeld
ermöglichten hingegen eine Untersuchung des Herzens [Graessl et al., 2015], des Körperstamms
im Allgemeinen [Ra et al., 1988; Steidle et al., 2004] oder sogar des gesamten Körpers, indem
Teilbilder zusammengesetzt wurden [Wetterling et al., 2012].
Die konventionelle MR-Bildgebung des Körperstamms wird beeinträchtigt durch physiologi-
sche Bewegungen, z. B. aufgrund der Atmung oder der pulsatilen Kontraktion des Herzens.
Die Bewegungen führen im Allgemeinen zu Verwischungen oder Verschiebungen im rekon-
struierten MR-Bild. Zur Vermeidung von Artefakten aufgrund der Atembewegung werden
1H-MR-Aufnahmen des Körperstamms in der klinischen Routine häufig unter Atemanhalt auf-
genommen [Paling und Brookeman, 1986]. Aufgrund der im Vergleich zur 1H-MR-Bildgebung
langen Messzeit der 23Na-MR-Bildgebung (ca. 15 min bis 45 min) ist eine Aufnahme unter
Atemanhalt nicht geeignet.
Physiologische Signale, wie z. B. das Atemsignal oder die Herzaktivität, können zur Steue-
rung der MR-Aufnahme während der MR-Untersuchung verwendet werden oder rückwirkend
nach einer MR-Untersuchung zur Sortierung der aufgenommenen MR-Daten dienen, z. B.
in verschiedene Atemphasen oder in verschiedene Phasen des Herzzyklus. Dadurch können
Beeinträchtigungen durch die physiologische Bewegung im Allgemeinen reduziert werden.
Zum einen können externe Sensoren [Frauenrath et al., 2010; Runge et al., 1984] diese physio-
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Kapitel 1. Einleitung
logischen Signale liefern, zum anderen können die physiologischen Signale auch direkt aus
den kontinuierlich aufgenommenen MR-Daten gewonnen werden [Larson et al., 2004; Wang
et al., 1996]. Die ermittelten Signale werden dann als extrinsische bzw. intrinsische Signale
bezeichnet.
Wie in der Arbeit von Larson et al. [2004] beschrieben wurde, ist das MR-Signal im k-Raum-
Zentrum direkt proportional zur Summe der Transversalmagnetisierung, gewichtet mit dem
Sende- und dem Empfangsprofil der HF-Spule. Ändert sich die Menge des Gewebes im sensi-
tiven Bereich der HF-Spule aufgrund der Atembewegung, so kann das intrinsische Atemsignal
aus dem MR-Signal im k-Raum-Zentrum abgeleitet werden. Larson et al. [2004], Hiba et al.
[2006] sowie Feng et al. [2016] wandten diese Methode beispielsweise auf radiale 1H-MR-Daten
an.
Das Hauptziel dieser Arbeit ist es, die In-vivo-23Na-MR-Bildgebung des Körperstamms, ins-
besondere der gesamten Lunge bzw. des Abdomens, bei 7 Tesla zu ermöglichen.
Im ersten Schritt wird daher eine 23Na-HF-Körperspule zum Senden und Empfangen entwi-
ckelt und aufgebaut. Für die In-vivo-23Na-MR-Bildgebung des Körperstamms muss die HF-
Spule insbesondere zwei Bedingungen erfüllen: zum einen muss der sensitive Bereich der 23Na-
HF-Spule einen großen Bereich des menschlichen Körpers abdecken und zum anderen muss
die HF-Spule in diesem Bereich ein möglichst homogenes Sendefeld (B+1 ) sowie Empfangsfeld
(B−1 ) zur Verfügung stellen. Es werden daher die HF-Eigenschaften von drei verschiedenen
Spulenkonfigurationen untersucht, indem u. a. Messungen im MR-Tomographen sowie Simu-
lationen elektromagnetischer Hochfrequenzfelder (abgekürzt EM-Simulationen) durchgeführt
werden. Für die Sicherheitsbetrachtung der HF-Spule wird die spezifische Absorptionsrate in
EM-Simulationen untersucht.
Anschließend wird die 23Na-HF-Körperspule an der Lunge sowie am Abdomen, insbesondere
an den Nieren, angewendet. Da die MR-Bildgebung des Körperstamms, wie oben beschrieben,
im Allgemeinen durch die respiratorische Bewegung beeinträchtigt ist, wird das intrinsische
Atemsignal aus den 23Na-MR-Daten bestimmt und mit dem Atemsignal eines externen Sen-
sors verglichen. Anschließend wird basierend auf dem intrinsischen Atemsignal eine Separation
der aufgenommenen MR-Daten in zwei verschiedene Atemzustände durchgeführt. Die resul-
tierenden Teilmengen werden dann separat rekonstruiert. Diese Methode wird als intrinsische
respiratorisch separierte Rekonstruktion bezeichnet.
Teile der hier vorgestellten Arbeit wurden bereits in Konferenzbeiträgen veröffentlicht bzw.






In diesem Abschnitt werden die Grundlagen der Kernspinresonanz (englisch nuclear magne-
tic resonance, NMR) skizziert. Die Ausführungen orientieren sich dabei an Darstellungen in
[Slichter, 1990] und [Abragam, 1961]. Für eine umfassende, theoretische Beschreibung der
Kernspinresonanz sei auf diese Standardwerke verwiesen.
2.1.1 Kernspin und Zeeman-Effekt
Atomkerne mit einer ungeraden Protonen- und/oder Neutronenzahl besitzen einen Spin un-
gleich Null.
Dieser Kernspin wird durch zwei Quantenzahlen charakterisiert, zum einen durch die Spin-
quantenzahl I und zum anderen durch die Magnetquantenzahl mI . Die Magnetquantenzahl
kann Werte zwischen −I und I mit einem Abstand von 1 annehmen (−I, −I + 1, . . . , I).
In der Drehimpulsbasis |I,mI〉 gelten die folgenden Eigenwertgleichungen (Quantisierungs-
achse sei die z-Achse):
Iˆ
2 |I,mI〉 = I(I + 1)~2 |I,mI〉 (2.1)
Iˆz |I,mI〉 = mI~ |I,mI〉 (2.2)
Mit dem Kernspin ist ein magnetisches Dipolmoment µˆ verbunden:
µˆ = γ Iˆ (2.3)
Der Proportionalitätsfaktor γ ist das kernspezifische, gyromagnetische Verhältnis. Es hängt








In die Berechnung des Kernmagnetons geht die Ruhemasse des Protons mp ein.
Die gyromagnetischen Verhältnisse für 1H- und 23Na-Atomkerne betragen [Harris et al., 2002]:
γ(1H)
2pi = 42,58 MHz T
−1 und γ(
23Na)




Die Wechselwirkung eines magnetischen Moments µˆ mit einem äußeren statischen Magnet-
feld mit einer magnetischen Induktionsflussdichte B0 = (0, 0, B0) wird über den folgenden
Hamilton-Operator HˆZeeman beschrieben:
HˆZeeman = −µˆ ·B0 = −γ Iˆ ·B0 = −γ · Iˆz ·B0 (2.6)
Die Drehimpulszustände |I,mI〉 sind auch Eigenzustände des Hamilton-Operators HˆZeeman
mit den Energieeigenwerten Em:
HˆZeeman |I,mI〉 = Em |I,mI〉 (2.7)
HˆZeeman |I,mI〉 = −γ~mIB0 |I,mI〉 (2.8)
Folglich kommt es zu der sogenannten Zeeman-Aufspaltung in 2I + 1 Zustände mit äquidis-
tanten Abständen zwischen den Energieniveaus:
∆E = Em − Em+1 (2.9)
∆E = γ~B0 (2.10)
∆E = ~ω0 (2.11)
Die Größe ω0 = γ B0 wird als Larmorfrequenz bezeichnet und stellt eine wichtige Größe in
der Kernspinresonanz dar (Abschnitte 2.1.3 und 2.1.4).
Bei Kernen mit I = 12 , wie beispielsweise 1H, ergibt sich eine Aufspaltung in zwei Ener-
gieniveaus und bei Kernen mit I = 32 , wie z. B. 23Na, ergibt sich eine Aufspaltung in vier
Energieniveaus (Abbildung 2.1). Ohne ein äußeres Magnetfeld (B0 = 0) sind die Zustände
(2I + 1)-fach entartet.
Abbildung 2.1: Aufspaltung der Energieniveaus in einem statischen Magnetfeld mit einer magne-
tischen Induktionsflussdichte B0. Die Zeeman-Wechselwirkung führt zu einer Aufspaltung in 2I + 1
Zustände. Diese Energieaufspaltung ∆E ist proportional zu ω0 = γ B0. a) Aufspaltung für den Spin-
1/2-Kern 1H und b) Aufspaltung für den Spin-3/2-Kern 23Na.
Für Kernspins I > 12 tritt zusätzlich die Quadrupolwechselwirkung auf, welche zu einer Ver-
schiebung der Energieniveaus führen kann (Abschnitt 2.1.6). Diese zusätzliche Verschiebung




In NMR-Experimenten werden makroskopische Probenvolumen betrachtet. In diesem Zusam-
menhang werden nicht einzelne Spins untersucht, sondern das Verhalten der makroskopischen
Magnetisierung eines Spinensembles.
Im thermischen Gleichgewicht ergibt sich eine Besetzung der Energieniveaus nach der Boltz-
mann-Statistik mit den folgenden Besetzungswahrscheinlichkeiten pm (Boltzmann-Konstante















kBT = 2I + 1 (2.12)
Die quantenmechanische Beschreibung eines Spinensembles erfolgt über die Dichtematrix ρˆ




pi |Ψi〉 〈Ψi| (2.13)
Die makroskopische Magnetisierung M0 eines Untersuchungsobjekts mit einer Gesamtzahl




























Im thermischen Gleichgewicht verschwinden die x- und y-Komponenten des Drehimpulses
und die Magnetisierung ist parallel zum äußeren statischen Magnetfeld ausgerichtet.
Durch eine Taylor-Entwicklung von pm bis zur 1. Ordnung und durch die Hochtemperatur-
näherung kBT >> Em, die bei Körpertemperatur und bei Raumtemperatur gilt, ergibt sich
















Die Größe der makroskopischen Magnetisierung M0 hängt quadratisch von dem gyromagne-
tischen Verhältnis γ des Kerns ab und steigt linear mit der Anzahl an Spins im Volumen (NV )
sowie mit der magnetischen Induktionsflussdichte B0.
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2.1. Kernspinresonanz
2.1.3 Bewegungsgleichung der Magnetisierung






















Mit der Annahme, dass Iˆ zeitunabhängig ist, fällt der letzte Term weg.
Aus der resultierenden Gleichung lässt sich die Bewegungsgleichung für die makroskopische
Magnetisierung herleiten:
dM
dt (t) = M (t)× γB (t) (2.19)
Wenn die Magnetisierung M senkrechte Komponenten zu B aufweist, vollziehen diese senk-
rechten Komponenten eine Präzessionsbewegung um die Achse von B. Wenn B in z-Richtung
ausgerichtet ist mit B = (0, 0, B0), dann präzediert M um B mit der Larmorfrequenz
ω0 = γB0. Im thermischen Gleichgewicht sind M und B parallel zueinander und es findet
keine Präzession der makroskopischen Magnetisierung M statt.
2.1.4 Hochfrequenzanregung
Es wird angenommen, dass sich das System zunächst im thermischen Gleichgewicht befindet,
mit einer makroskopischen Magnetisierung M = (0, 0,M0) parallel zu B0 = (0, 0, B0). Wird
dann zusätzlich zum statischen Magnetfeld mit B0 ein hochfrequentes Anregungsfeld mit
B1(t) angelegt, kann die makroskopische Magnetisierung M aus ihrer Gleichgewichtslage
ausgelenkt werden.
Für eine effiziente Anregung muss das B1-Feld zirkular polarisiert sein und seine Winkel-
geschwindigkeit und Rotationsrichtung müssen mit der Präzessionsbewegung der Kernspins
übereinstimmen [Chen et al., 1983; Hoult, 2000; Mispelter et al., 2006]. Sei B1(t) daher wie
folgt angenommen:
B1 (t) = (B1 cos (ωHFt), B1 sin (ωHFt), 0)T (2.20)
Für ωHF = −ω0 rotiert dieses Feld analog zur Präzessionsbewegung der Kernspins. Dieses
Feld wird auch als B+1 -Feld bezeichnet.
Wie aus Gleichung 2.19 folgt, führt die makroskopische MagnetisierungM in diesem Fall eine
Rotation um die Richtung der Überlagerung von B (t) = B0 +B1 (t) aus.
Für eine einfachere Beschreibung des Systems kann die Anregung in einem mit ωHF rotie-
renden Koordinatensystem (x′,y′,z′) betrachtet werden. Es wird eine effektive magnetische
Induktionsflussdichte Beff definiert:
dM ′




 = M ′ (t)× γBeff (2.21)
8
Kapitel 2. Grundlagen
Im rotierenden Koordinatensystem ruht B1 auf der x′-Achse. Während einer resonanten An-
regung mit ωHF = −γB0 gilt Beff = (B1, 0, 0) und die makroskopische Magnetisierung wird




γ B1(t) dt für Rechteckpulse: α = γ B1 tPuls (2.22)
B1(t) stellt hierbei die variierende Amplitude während der Pulsdauer tPuls dar. Bei einem
rechteckförmigen Anregungspuls ist B1(t) = B1 während der Pulsdauer konstant. In NMR-
Experimenten wird α im Allgemeinen als Flipwinkel und der Anregungspuls als HF-Puls
bezeichnet. Relaxationsprozesse (Abschnitt 2.1.5) während des HF-Pulses wurden vernach-
lässigt, da die verwendeten HF-Pulse im Allgemeinen deutlich kürzer sind als die Zerfallszeiten
der Magnetisierung in Gewebe.
Nach dem Anregungspuls präzediert die generierte transversale Komponente der Magnetisie-
rung Mxy = M0 sin(α) im Laborsystem mit der Larmorfrequenz ω0 = γ B0 um die z-Achse,
die Achse des statischen Magnetfeldes. Aufgrund des Faradayschen Induktionsgesetzes kann
die präzedierende transversale Magnetisierung mit einer Empfangsspule detektiert werden.
2.1.5 Bloch-Gleichungen
Bei den vorangegangenen Betrachtungen wurde vernachlässigt, dass sich Spins untereinander
beeinflussen und dass sie mit ihrer Umgebung wechselwirken. Eine generierte transversale
Komponente Mxy strebt zurück in die Gleichgewichtslage parallel zum statischen Magnetfeld
mit B0 = (0, 0, B0).
Die empirisch abgeleiteten Bloch-Gleichungen wurden 1946 von Felix Bloch [1946] veröffent-
licht. Sie beinhalten die zeitliche Entwicklung der Magnetisierung unter Berücksichtigung der
Relaxationsprozesse mit den Relaxationsparametern T1 und T2:
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Die Wechselwirkung der Kernspins mit ihrer Umgebung wird als Spin-Gitter-Relaxation be-
zeichnet. Hierbei geht die Magnetisierungskomponente Mz in ihren thermischen Gleichge-
wichtszustand M0 = (0, 0,M0) über. Dieser Zerfallsprozess wird mit der longitudinalen Re-
laxationszeit T1 beschrieben.
Durch Störungen, die aus der Wechselwirkung mit lokalen Feldern benachbarter Kerne resul-
tieren, kommt es zu einem Zerfall der Phasenkohärenz und somit zu einem Zerfall der trans-
versalen Magnetisierungskomponenten Mx und My mit der transversalen Relaxationszeit T2.
Dieser Prozess wird daher auch als Spin-Spin-Relaxation bezeichnet. Magnetfeldinhomogeni-
täten fördern die Dephasierung der transversalen Magnetisierung Dies führt zu einer kürzeren
effektiven Relaxationszeit T ∗2 < T2. Durch eine Homogenisierung des statischen Magnetfeldes




23Na-Kerne haben eine Spinquantenzahl I = 3/2 und deren Kernladungsverteilung ist nicht
kugelsymmetrisch wie bei Spin-1/2-Kernen.
Der Atomkern ist von Ladungen umgeben, die ein elektrisches Potential V (r) erzeugen. Klas-




ρ(r) V (r) dr (2.26)
Im nächsten Schritt wird eine Taylor-Entwicklung zweiter Ordnung um den Ursprung r = 0
(Ursprung sei Massezentrum des Atomkerns) durchgeführt (i, j ∈ {1, 2, 3}):





















Der erste Term entspricht der potentiellen Energie des Atomkerns als Punktladung im Po-
tential V . Atomkerne besitzen eine definierte Parität unter Raumspiegelung. Daher ist deren
Ladungsdichteverteilung invariant für r → −r und der zweite Term, der eine Dipolwechsel-
wirkung beschreibt, verschwindet. Der dritte Term entspricht dem elektrischen Quadrupol-
term.








ρ(r)(3xixj − δijr2) dr (2.28)











Für Qij gilt die Symmetriebedingung Qij = Qji und die Spurfreiheit
∑
iQii = 0. Infolgedessen






Für eine quantenmechanische Betrachtung wird der Quadrupoltensor Qij durch einen Qua-
drupoloperator Qˆij ersetzt. Weiterhin wird über alle Protonen p des Kerns an den Orten rp
summiert:
Qˆij = e ·
∑
p
(3xixj − δijrp2) (2.31)









Für starke Magnetfelder (HˆZ >> HˆQ), wie sie bei der MR-Tomographie gegeben sind, kann
die Quadrupolwechselwirkung als eine schwache Störung der Zeeman-Wechselwirkung behan-
delt werden.
Bei Spin-1/2-Kernen führt hauptsächlich die Dipol-Dipol-Wechselwirkung der Kernspins un-
tereinander zu einer Abnahme der Phasenkohärenz der Spins. Bei Kernen mit I > 1/2 ist
hingegen die elektrische Quadrupolwechselwirkung mit dem fluktuierenden elektrischen Feld-
gradienten der dominante Relaxationspfad. Dies führt im Allgemeinen zu deutlich kürzeren
Relaxationszeiten für 23Na im Vergleich zu 1H.
2.1.7 Sensitivität
Nach dem Faradayschen Induktionsgesetz entspricht das empfangene Signal der Spannung
Uind, die aufgrund der Präzessionsbewegung der Transversalkomponente der Magnetisierung
in der HF-Empfangsspule induziert wird. In die induzierte Spannung Uind geht der veränder-
liche magnetische Fluss ΦB wie folgt ein (A: Fläche der Spule):
Uind = − ddtΦB ΦB =
∫
BdA (2.33)
Mit Hilfe des Integralsatzes von Stokes und des Vektorpotentials kann der magnetische Fluss
als Kurvenintegral dargestellt werden. Wie bei Haacke et al. [1999] beschrieben, geht somit
das Magnetfeld pro Einheitsstrom BEmpfang in die Gleichung ein:
Uind = − ddt
∫
M(x, t)BEmpfang(x)dx (2.34)
Das Magnetfeld BEmpfang wird auch mit B−1 bezeichnet. Für eine nähere Erläuterung des
Empfangsfeldes sei auf [Hoult und Richards, 1976] und [Hoult, 2000] verwiesen.
Vorausgesetzt seien eine transversale Magnetisierungskomponente Mxy sowie homogene Ma-




γ3I(I + 1)B20 BEmpfang, xy sin(ω0t+ φ0) (2.35)
Aus der obenstehenden Gleichung folgt, dass die NMR-Sensitivität quadratisch vom statischen
Magnetfeld abhängt (∝ B20). Bei hohen Magnetfeldstärken steigt jedoch das Rauschen in etwa
linear mit der Magnetfeldstärke [Haacke et al., 1999]. Das Signal-zu-Rausch-Verhältnis steigt
folglich proportional zur Induktionsflussdichte des statischen Magnetfeldes B0.
In die NMR-Sensitivität S eines Kerns gehen kernspezifische Größen wie das gyromagnetische
Verhältnis γ, die Spinquantenzahl I und die natürliche Häufigkeit eines Kerns a (englisch
natural abundance) ein:
S ∝ γ3 · I(I + 1) · a (2.36)
Aus einem Vergleich der Sensitivitäten von 23Na (a = 1) und 1H (a ≈ 1) folgt (Werte für γ
siehe Gleichung 2.5):
S(23Na) ≈ 0, 0927 · S(1H) (2.37)
Wird jedoch weiterhin berücksichtigt, dass die 23Na-Konzentration in menschlichem Gewebe
im Mittel ca. 1 000 Mal geringer ist als die 1H-Konzentration, dann folgt daraus, dass die




In diesem Abschnitt wird erläutert, wie eine ortsaufgelöste Darstellung der NMR-Signale rea-
lisiert werden kann. Eine umfassende Darstellung der Magnetresonanztomographie befindet
sich in Standardwerken wie [Haacke et al., 1999] und [Bernstein et al., 2004].
2.2.1 Ortskodierung
Die Ortskodierung der NMR-Signale von Spinpaketen mit Magnetisierungen mijk findet
durch das Schalten eines orts- und zeitabhängigen Magnetfeldes Bx,y,z(t) zusätzlich zum
statischen Magnetfeld B0 statt:
B = B0 +Bx,y,z(t) = (0, 0, B0)T + (0, 0, Bzx,y,z(t))T (2.38)
Die Magnetfeldkomponente Bzx,y,z(t) setzt sich wie folgt aus dem Gradientenfeld Gx,y,z(t)
und dem Ort r zusammen:
Bzx,y,z(t) = Gx,y,z(t) · r (2.39)





· y + ∂Bz(t)
∂z
· z (2.41)
Die Larmorfrequenz ist folglich von der Position des jeweiligen Spinpakets abhängig.
Schichtselektion
Die ortsabhängige Larmorfrequenz kann zur Anregung der Spinpakete in einer Schicht dienen,
was auch als Schichtselektion bezeichnet wird. Durch das Schalten eines Gradienten während
des Anregungspulses ergibt sich aufgrund der ortsabhängigen Larmorfrequenz eine ortsabhän-
gige Anregungsfrequenz ωHF. Wenn es sich hierbei um eine Schicht in der xy-Ebene handelt,
dann ändert sich das Magnetfeld in diesem Fall linear mit z.
ω(z) = (B0 +GSchicht · z) γ ∆ω(z) = (GSchicht ·∆z) γ (2.42)
Bei einer Anregung mit einem HF-Puls, der eine Anregungsbandbreite von ∆ωHF besitzt,





Durch die Frequenz- und die Phasenkodierung können dem Messsignal unterschiedliche Fre-
quenzen und Phasen aufgeprägt werden.
Bei der Frequenzkodierung wird ein GradientG während der Auslese des Messsignals geschal-
tet. Die Frequenz gibt dann Aufschluss über den Ort des Spinpaketes r:
ω(r, t) = (B0 +G(t) · r) γ (2.44)
12
Kapitel 2. Grundlagen
Bei der Phasenkodierung wird ein Gradient G vor der Auslese des Messsignals während einer




ω(r, t′)dt′ = γ r
∫ tPhase
0
G(t′)dt′ = 2pirk(tPhase) (2.45)





Das Messsignal S(k(t), t) hängt wie folgt mit der transversalen Komponente der Magnetisie-





Über die inverse Fouriertransformation kann aus dem Messsignal S(k(t)) die ortsaufgelöste
transversale Komponente der Magnetisierung Mxy(r) berechnet werden:
Mxy(r) ∝
∫
S(k(t), t) e+2piık(t)·rdk (2.48)
Durch geeignetes Schalten der Gradienten wird der dreidimensionale k-Raum (kx, ky, kz) in
diskreten Schritten abgetastet. Die geschalteten Gradienten G(t) bestimmen hierbei die Tra-
jektorien, auf denen der k-Raum durchlaufen wird. Das ortsaufgelöste Signal der transversalen
Magnetisierung kann anschließend durch die inverse Fouriertransformation des Messsignals
im k-Raum bestimmt werden.
2.2.2 Nyquist-Kriterium
Abhängig von der gewünschten nominellen Auflösung im Ortsraum des MR-Bildes ∆x wird
der Betrag des maximalen k-Werts kmax festgelegt. Hierbei hängt die nominelle Auflösung ∆x
wie folgt von kmax ab:
∆x = 12kmax
(2.49)
Für eine nähere Erläuterung sei auf [Haacke et al., 1999] verwiesen.
Der Bereich im Ortsraum (englisch field of view, FOV), der artefaktfrei abgebildet werden






Nyquist-Kriterium bei der radialen Datenaufnahme
Bei Datenaufnahme entlang radialer Trajektorien im k-Raum liegen die Abtastpunkte mit
einem maximalen Abstand (∆k)max auf der Kugeloberfläche des k-Raumes. Aus dem resul-
tierenden Nyquist-Kriterium für die radiale Auslese lässt sich die Anzahl an Projektionen







Bei einer Unterabtastung wird das Nyquist-Kriterium verletzt. Der Unterabtastungsfaktor
(englisch undersampling factor, USF ), der den Grad der Unterabtastung beschreibt, ist wie
folgt definiert:





Die Hochfrequenzspulen (HF-Spulen) dienen zur Anregung des Spinsystems und zur Auslese
der Spinsignale. Sie stellen somit die Verbindungselemente zwischen dem Magnetresonanz-
tomographen und dem Messobjekt dar. Infolgedessen ist die Qualität der verwendeten Spule
ein entscheidender Faktor für die Qualität der MR-Bildgebung.
Die HF-Spulen werden unterschieden in Sendespulen, die nur zur Anregung dienen, und in
Empfangsspulen, die nur zur Detektion dienen. Weiterhin gibt es Sende- und Empfangsspu-
len, die zum Senden (englisch transmission Tx) sowie zum Empfangen (englisch reception
Rx) verwendet werden können. Sie werden auch als Transceiver-Spulen bezeichnet. Bei einer
solchen HF-Spule sind die HF-Sendekette und die HF-Empfangskette über die Spule ver-
bunden. Eine Sende-Empfangs-Weiche dient hierbei der Unterscheidung zwischen Sende- und
Empfangszustand der HF-Hardware (Abschnitt 2.3.5.3).
2.3.1.1 Lokale Spulen und Volumenspulen
Des Weiteren wird zwischen lokalen Spulen und Volumenspulen unterschieden. Mit lokalen
Spulen werden im Allgemeinen Oberflächenspulen beschrieben. Sie bestehen meist aus ei-
ner Leiterschleife mit einem Anpassnetzwerk (Abschnitt 2.3.3.1). Diese Spulen ermöglichen
ein hohes Signal-zu-Rausch-Verhältnis (SNR) in der Nähe der Spule [Ackerman et al., 1980].
Das Sendefeld B+1 , das Empfangsfeld B−1 und die Verteilung der spezifischen Absorptionsra-
te (SAR, Abschnitt 2.3.1.6) von lokalen Spulen sind allerdings im Allgemeinen inhomogen.
Bei niedrigen Frequenzen, z. B. bei der 1H-Larmorfrequenz von ca. 64 MHz bei 1,5 Tesla, sind
die B+1 - sowie B−1 -Verteilung einer Oberflächenspule relativ gleichmäßig und eine Asymme-
trie in den beiden Verteilungen ist vernachlässigbar. Bei höheren Frequenzen, z. B. bei der
1H-Larmorfrequenz von ca. 297 MHz bei 7 Tesla, verhalten sich die beiden Verteilungen spie-
gelsymmetrisch zueinander [Collins et al., 2002].
Allgemein nimmt das SNR mit zunehmendem Abstand zur Spule ab und es ergibt sich eine re-
lativ geringe Eindringtiefe. Da sich der Flipwinkel α über das Anregungsvolumen ändert, wird
die MR-Bildgebung erschwert. Mehrere Oberflächenspulen können kombiniert werden, um ei-
ne bessere Abdeckung des Untersuchungsvolumens zu erhalten. Eine Anordnung mehrerer
Spulenelemente wird als Array bezeichnet [Roemer et al., 1990].
Volumenspulen ermöglichen ein relativ homogenes Sende- sowie Empfangsfeld in einem großen
Volumen. Daher ändert sich der Flipwinkel α nur geringfügig über das Anregungsvolumen und
der Einfluss des Sende- und Empfangsfeldes in den aufgenommenen MR-Bildern ist deutlich
geringer als bei Oberflächenspulen. Dies vereinfacht die MR-Bildgebung besonders bei großen
Untersuchungsvolumina, wie z. B. beim menschlichen Körperstamm. Jedoch sind Volumen-
spulen im Allgemeinen weniger sensitiv als Oberflächenspulen. In der klinischen Routine
werden Birdcage-Spulen zur homogenen Anregung kleiner und großer Volumina verwendet.
Bei den Ganzkörperspulen für die 1H-Bildgebung, die sich in klinischen MR-Tomographen
(B0 < 7 T) im Allgemeinen in der Bohrung befinden, handelt es sich ebenfalls um Birdcage-




Die Vorteile von Volumenspulen und Oberflächenspulen können kombiniert werden, indem
beispielsweise eine Volumenspule zur Anregung des Spinsystems verwendet wird und ein
Spulen-Array zum Empfangen der Spinsignale. Beide Spulen müssen in diesem Fall entkoppelt
werden: Im Sendefall soll das Sendesignal nicht in die Empfangsspule koppeln, im Empfangs-
fall das Empfangssignal nicht in die Sendespule.
2.3.1.2 Quadraturanregung und Quadraturdetektion
Für eine effiziente Anregung sollte die HF-Spule ein zirkular polarisiertes transversalesB1-Feld
zur Verfügung stellen (Abschnitt 2.1.4). Dazu muss die Rotationsrichtung des B1-Feldes der
Präzessionsrichtung der Kernspins entsprechen (B+1 ) [Mispelter et al., 2006]. Die Anregung,
die zu einem zirkular polarisierten Feld führt, wird im Allgemeinen als Quadraturanregung
bezeichnet. Aufgrund des Prinzips der Reziprozität ist in diesem Fall auch die Detektion am
effizientesten, auch Quadraturdetektion genannt [Hoult und Richards, 1976]. Im Gegensatz
zur Anregung mit einem linear polarisierten Feld reduziert sich die benötigte HF-Leistung bei
der Quadraturanregung idealerweise auf die Hälfte und die Empfangssensitivität erhöht sich
um einen Faktor
√
2 [Chen et al., 1983].
Quadraturanregung und Quadraturdetektion können z. B. durch zwei Oberflächenspulen rea-
lisiert werden, deren B1-Felder sich senkrecht zueinander verhalten (Abbildung 2.2a). Die
HF-Signale, die hierfür an den beiden Oberflächenspulen angelegt werden, sind gleich groß
und um 90° zueinander phasenverschoben. Die Frequenz des HF-Signals entspricht der Lar-
morfrequenz der Kernspins (Abschnitt 2.1.3). Wie im nächsten Abschnit erläutert, können
Quadraturanregung und Quadraturdetektion auch durch eine Birdcage-Spule realisiert wer-
den.
2.3.1.3 Birdcage-Spule
In der klinischen Routine werden Birdcage-Spulen zur homogenen Anregung kleiner und
großer Volumina verwendet. Eine herkömmliche Birdcage-Spule ist im Allgemeinen rotations-
symmetrisch und besteht aus zwei runden Leiterschleifen sowie aus vier oder mehr äquidistan-
ten Verstrebungen (Abbildung 2.3). Die beiden Leiterschleifen werden als Endringe (englisch
end rings) bezeichnet, die Verstrebungen in der englischsprachigen Literatur als legs oder
rods. Der Aufbau der Spule erinnert an den Aufbau eines Vogelkäfigs (englisch birdcage).
Im Rahmen dieser Arbeit wird eine Birdcage-Spule verwendet, die in der Tiefpass-Konfigura-
tion betrieben wird [Hayes et al., 1985; Tropp, 1989]. In Abbildung 2.3a ist eine beispielhafte
Birdcage-Spule in dieser Konfiguration dargestellt. Hierbei liegen die Kondensatoren zum Ab-
stimmen auf den Verstrebungen. Weiterhin gibt es Hochpass- und Bandpass-Konfigurationen.
Für eine nähere Erläuterung dieser beiden Konfigurationen sei auf das Patent von Edelstein
et al. [1987] verwiesen.
Bei einer Birdcage-Spule ergeben sich für bestimmte Frequenzen stehende Wellen entlang der
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(a) Quadraturanregung durch zwei Oberflächenspulen, deren gleich große
B1-Felder senkrecht aufeinander stehen. Die B1-Felder überlagern sich
idealerweise im Objekt zu einem zirkular polarisierten Feld.
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(b) Quadraturanregung durch eine Birdcage-Spule mit zwei Einspeisestellen
(rote Punkte) auf zwei Verstrebungen, die 90° zueinander positioniert sind.
Abbildung 2.2: Quadraturanregung in einem Untersuchungsvolumen (gestrichelt umrandet), reali-
siert (a) durch zwei Oberflächenspulen bzw. (b) durch eine Birdcage-Spule. B1-Felder sind als rote
Pfeile dargestellt. Die acht Zeitschritte zeigen eine Rotation des B1-Feldes. Die beiden eingespeisten
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b) c)
Abbildung 2.3: HF-Birdcage-Spule mit zwei End-
ringen und vier äquidistanten Verstrebungen. (a) Die
Birdcage-Spule wird in der Tiefpass-Konfiguration be-
trieben, bei der sich die Kondensatoren zum Abstim-
men der Birdcage-Spule auf den Verstrebungen befin-
den. (b, c) Die Einspeisestellen (rote Punkte) befinden
sich auf zwei Verstrebungen, die 90° zueinander positio-




























Abbildung 2.4: Zwei beispielhafte
Stromverteilungen auf den acht Ver-
strebungen einer Birdcage-Spule für
zwei verschiedene Einspeisestellen (Ver-
strebung 3, Verstrebung 1).
Für eine bestimmte Mode entspricht die Stromvertei-
lung entlang der Verstrebungen sowie entlang der End-
ringe einer Kosinus-förmigen Verteilung. In Abbildung
2.4 sind zwei resultierende Stromverteilungen auf den
Verstrebungen einer Birdcage-Spule mit acht Verstre-
bungen gezeigt. Beispielhaft ist die jeweilige Strom-
verteilung für zwei verschiedene Einspeisestellen dar-
gestellt (Verstrebung 3, Verstrebung 1). Für jede dieser
Stromverteilungen ist das B1-Feld linear polarisiert und
gleichmäßig verteilt (Abbildung 2.3b und c). Das Ziel
ist, diese homogene Verteilung für die gewünschte Lar-
morfrequenz zu realisieren. Für diese Abstimmung der
Birdcage-Spule müssen die Kapazitätswerte in den Ver-
strebungen entsprechend gewählt werden.
Bei einer Einspeisung an zwei Verstrebungen, die 90°
azimutal zueinander positioniert sind können zwei ver-
schiedene B1-Felder erzeugt werden, die senkrecht auf-
einander stehen (Abbildung 2.3b und c). Durch gleich-
zeitiges Einspeisen von zwei gleich großen HF-Signalen
an diesen beiden Einspeisestellen mit einer Phasenver-
schiebung von 90° kann eine Quadraturanregung reali-
siert werden (Abbildung 2.2b).
Verstrebungen, die 90° azimutal zueinander positioniert sind, ergeben sich für eine Anzahl an
Verstrebungen, die durch vier teilbar ist: NVerstrebungen = 4 · n (n: natürliche Zahl).
Ein besonderer Vorteil der Birdcage-Spule ist, dass das B1-Feld senkrecht zur Rotationsach-
se der Spule steht. Diese Spulenkonfiguration eignet sich daher sehr gut zur Verwendung in
einem herkömmlichen MR-Tomographen mit einem statischen B0-Feld entlang der Bohrung
des Tomographen. Infolgedessen bietet sich eine Birdcage-Spule beispielsweise auch als Ganz-
körperspule an. Für hohe Larmorfrequenzen (ν0 > 100 MHz) mit Wellenlängen im Bereich
der Größe der HF-Spule sind Birdcage-Spulen allerdings weniger geeignet [Vaughan et al.,
1994].
2.3.1.4 Spulenverluste
Die Verluste von HF-Spulen werden im Allgemeinen zu einem äquivalenten Widerstand zu-
sammengefasst (Räquivalent). Für eine detaillierte Beschreibung sei auf die Arbeit von Gadian
und Robinson [1979] oder auf das Buch von Mispelter et al. [2006] verwiesen.
Der äquivalente Widerstand beinhaltet die ohmschen Verluste der Spule RΩ sowie die bei
Wechselwirkung der Spule mit einem Untersuchungsobjekt auftretenden magnetischen Ver-
luste Rmagn und elektrischen Verluste Relek. Weiterhin können Strahlungsverluste durch eine
elektromagnetische Abstrahlung ins Fernfeld Rrad auftreten:
Räquivalent = RΩ +Rmagn +Rdielek +Rrad (2.53)
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• RΩ Ohmsche Verluste beinhalten die Verluste in der HF-Spule
• Rmagn Magnetische Verluste aufgrund von induzierten Strömen in leitenden
Untersuchungsobjekten
• Relek Elektrische Verluste aufgrund von hohen Potentialunterschieden über
das Untersuchungsobjekt und folglich hohen E-Feldern. Dies führt zu
dielektrischen Verlusten in dielektrischen Objekten.
• Rrad Strahlungsverluste aufgrund von Antenneneigenschaften [Harpen, 1993]
[Liu et al., 2002]
Wie in der Arbeit von Hayes und Axel [1985] gezeigt wurde, dominieren bei 64 MHz die Ver-
luste, die aufgrund der Beladung der HF-Spule durch den Menschen auftreten (1H-Bildgebung
bei 1,5 Tesla). Die ohmschen Verluste der HF-Spule tragen daher kaum zu den gesamten Ver-
lusten bei. Da die Larmorfrequenz der 23Na-Kernspins bei 7 Tesla (ca. 79 MHz) in der gleichen
Größenordnung liegt, kann der beschriebene Sachverhalt auch für die 23Na-Bildgebung bei
7 Tesla angenommen werden.
2.3.1.5 Magnetischer Füllfaktor
Der magnetische Füllfaktor ist eine Größe, die den geometrischen Zusammenhang zwischen
der HF-Spule und dem Messobjekt beschreibt.










PHF (PHF: Sendeleistung) hängt wie folgt mit dem magnetischen






ω0 · VObjekt (2.55)
Hierbei gilt ω0 = 2pi ν0 (ν0: Larmorfrequenz) und Q ist der Gütefaktor der HF-Spule. Wie
in der Arbeit von Hoult [1978] beschrieben wurde, kann der Gütefaktor mit Hilfe von zwei
kleinen Spule bestimmt werden. Eine Spule dient dabei zur Anregung der HF-Spule und die
andere Spule zur Detektion des B1-Feldes der HF-Spule. Die beiden kleinen Spulen sollten je-
weils nur geringfügig miteinander koppeln. Aus dem frequenzabhängigen Transmissionsfaktor
(Abschnitt 2.3.2) zwischen den beiden kleinen Spulen wird die Resonanzfrequenz ω0 sowie die
Breite der Resonanzkurve (für −3 dB) ∆ω0 bestimmt. Für die Güte Q gilt Q = ω0/∆ω0.
Aus der Gleichung 2.55 folgt, dass ein höherer magnetischer Füllfaktor eine Verbesserung der
Effizienz der Anregung und der Detektion zur Folge haben kann. Ein höherer magnetischer




Die Frequenzen der elektromagnetischen Felder zur Anregung der 23Na-Kernspins bei 7Tesla
liegen bei etwa 79 MHz und somit im Bereich der Radiowellen. Im Gegensatz zu röntgen-
basierten oder nuklearmedizinischen Bildgebungsverfahren kommt die MR-Bildgebung ohne
den Einsatz ionisierender Strahlung oder von Radionukliden aus.
Die applizierten elektromagnetischen Felder können jedoch eine Erwärmung des Gewebes zur
Folge haben. Eine geringe Erwärmung des Gewebes um wenige Grad kann jedoch bereits Schä-
den hervorrufen. Der Grad der Erwärmung hängt hierbei von vielen Faktoren ab, wie z. B. dem
individuellen Thermoregulationssystem, welches u. a. von dem Gesundheitszustand abhängt.
Von der Internationalen Elektrotechnischen Kommission (englisch International Electrotech-
nical Commission, IEC) wurden Grenzwerte für die maximale Körperkerntemperatur, die
maximale lokale Gewebetemperatur und den maximalen Anstieg der Körperkerntemperatur
festgelegt [IEC, 2015]. Die Temperatur im Gewebe lässt sich jedoch nur invasiv oder indirekt
messen. Daher kann im MR-Tomographen die Temperatur im Gewebe nicht direkt überwacht
werden.
Stattdessen wird die Spezifische Absorptionsrate (englisch specific absorption rate, SAR) be-
grenzt. Sie ist ein Maß für die Rate, mit der z. B. menschliches Körpergewebe die Energie
elektromagnetischer Felder absorbiert. Die absorbierte Energie wird anschließend in Wär-






σ(r)(|Ex(r)|2 + |Ey(r)|2 + |Ez(r)|2)
2 · ρ(r) dr (2.56)
|Ex(r)|, |Ey(r)|, |Ez(r)| : Komponenten des elektrischen Feldes
V : exponiertes Volumenelement
σ(r) : elektrische Leitfähigkeit des Gewebes
ρ(r) : Dichte des Gewebes
Die Verlustleistungsdichte (englisch power loss density, PLD) beschreibt die Rate, mit der
elektromagnetische Energie ∂Wabs in einem Volumenelement ∂V (Masse ∂m, Dichte ρ) ab-
sorbiert wird. Für die Verlustleistungsdichte und die Spezifische Absorptionsrate gelten die




















Indem die Spezifische Absorptionsrate während MR-Untersuchungen limitiert wird, wird indi-
rekt auch die Hochfrequenz-induzierte Erwärmung des Gewebes begrenzt. In Tabelle 2.1 sind
die SAR-Grenzwerte dargestellt, die ebenfalls im IEC-Standard festgelegt sind. Die SAR-
Grenzwerte gelten hierbei für eine zeitliche Mittelung über 6 min.
Diese Grenzwerte werden aufgeteilt in Grenzwerte für Volumenspulen und für lokale Spulen
(Abschnitt 2.3.1.1). Die Verteilung der Spezifischen Absorptionsrate für herkömmliche Volu-
menspulen (Frequenzen < 100 MHz), die auf Wirbelströme im Gewebe zurückzuführen ist,
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wurde in vielen Arbeiten untersucht [Collins und Wang, 2011; Fiedler et al., 2017b; Hoult,
2000]. Da die Verteilung infolgedessen als gut bekannt gilt und basierend auf der bisherigen
sicheren Anwendung von Volumenspulen in der MR-Bildgebung, wird für Volumenspulen nur
die Energie begrenzt, die im gesamten Körper bzw. in einem Teilkörper absorbiert wird. Es
muss nicht die lokal absorbierte Energie beachtet werden, obwohl von Murbach et al. [2011]
gezeigt wurde, dass die lokalen SAR-Grenzwerte für 1H-Volumenspulen bei 1,5 Tesla über-
schritten werden können.
Im Falle der Betrachtung des Ganzkörper-SAR entspricht das exponierte Volumenelement V
in Gleichung 2.56 dem Volumen des gesamten menschlichen Körpers. Weiterhin wird für Vo-
lumenspulen das Teilkörper-SAR limitiert. Hierbei wird das untersuchte Volumen in etwa auf
die Dimensionen der HF-Spule begrenzt, wobei die im berücksichtigten Volumen umgesetzte
Leistung gleich bzw. kleiner sein muss als 95 % der absorbierten Leistung. Für eine nähere
Erläuterung sei auf den IEC-Standard 60601-2-33 [IEC, 2015] verwiesen. Das exponierte Vo-
lumenelement V in Gleichung 2.56 entspricht in diesem Fall dem Volumen des Teilkörpers.
Die zugehörige Körpermasse wird als exponierte Masse oder Masse des Teilkörpers mTk be-
zeichnet. Das Ergebnis von Gleichung 2.56 gibt in diesem Fall das Teilkörper-SAR wieder.
Für lokale Spulen muss innerhalb des gesamten menschlichen Körpers der Grenzwert für das
lokale SAR eingehalten werden. Das lokale SAR wird für jedes Volumenelement mit einer
Masse von 10 g bestimmt [IEC, 2015].
Wie aus Gleichung 2.56 folgt, geht das Quadrat des Betrags des E-Feldes |E(r)|2 in das SAR
ein. Weiterhin ist |E(r)|2 proportional zur applizierten HF-Leistung PHF. Die Spezifische
Absorptionsrate ist somit proportional zur applizierten HF-Leistung PHF:
SAR ∝ PHF (2.59)
Tabelle 2.1: SAR-Grenzwerte für den Körperstamm bei einer Exposition mit Hochfrequenzfeldern von
HF-Spulen, festgelegt von der Internationalen Elektrotechnischen Kommission (englisch International
Electrotechnical Commission, IEC). Die Werte wurden aus dem IEC-Standard 60601-2-33 [IEC, 2015]
entnommen. Die Grenzwerte werden aufgeteilt in Grenzwerte für Volumenspulen und für lokale Spulen:
Für Volumenspulen werden das globale und das Teilkörper-SAR begrenzt, für lokale Spulen wird
das lokale SAR begrenzt. Die SAR-Grenzwerte gelten für eine zeitliche Mittelung über 6 min. Der
Grenzwert des Teilkörper-SAR hängt von der Masse des Teilkörpers mTk sowie von der Masse des
gesamten Körpers mges ab.
SAR-Grenzwerte für Körperstamm
Operationsmodus Ganzkörper-SAR Teilkörper-SAR Lokales SAR
in Wkg−1 in Wkg−1 in Wkg−1
Normale Betriebsart 2 (10− 8 · mTkmges ) 10
Kontrollierte Betriebsart 4 (10− 6 · mTkmges ) 201. Stufe
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Abbildung 2.5: Das Zweitor ist ein Modell für ein
elektrisches Bauteil mit vier Anschlüssen, wobei je-
weils zwei Anschlüsse zu einem Tor zusammengefasst
werden (Ui: Eingangsspannung an Tor i und Ii: Ein-
gangsstrom an Tor i). An den beiden Toren werden
Anschlussleitungen mit Wellenwiderständen ZW1 und
ZW2 angeschlossen. Die einlaufenden Wellen (a1, a2)
und die auslaufenden Wellen (b1, b2) dienen zur Be-
schreibung des elektrischen Bauteils.
2.3.2 Streuparameter
Eine HF-Spule kann in verschiedene Funktionseinheiten unterteilt werden. Vereinfacht werden
diese Einheiten in Blöcken dargestellt. Abhängig von der Anzahl an Anschlussleitungen wird
zwischen einem Eintor und einem Mehrtor (Zweitor, Dreitor, usw.) unterschieden.
Ein Zweitor ist beispielsweise in Abbildung 2.5 dargestellt. Es stellt ein Modell für ein elek-
trisches Bauteil mit vier Anschlüssen dar, wobei jeweils zwei Anschlüsse zu einem Tor zu-
sammengefasst werden. Die Eingangsspannungen an Tor 1 und Tor 2 werden mit U1 und U2
bezeichnet, die Eingangsströme an Tor 1 und Tor 2 mit I1 und I2. An den beiden Toren werden
Anschlussleitungen mit Wellenwiderständen ZW1 und ZW2 angeschlossen. Zur Beschreibung
der Reflexions- und Transmissionsfaktoren am Zweitor dienen die einlaufenden Wellen (a1,
a2) und die auslaufenden Wellen (b1, b2).
Die folgenden Definitionen der einlaufenden Wellen ai und der auslaufenden Wellen bi eines


















−√ZWi · Ii) (2.61)
Die HF-Eigenschaften eines Mehrtors lassen sich durch die frequenzabhängigen Streupara-
meter, abgekürzt S-Parameter, beschreiben und mit einem Netzwerkanalysator messen. Die
Streumatrix S, bestehend aus den S-Parametern, beschreibt den Zusammenhang zwischen
den auslaufenden Wellen bi und den einlaufenden Wellen ai :















Im Folgenden werden die für diese Arbeit relevanten Bedeutungen der S-Parameter eines
Zweitors unter speziellen Randbedingungen beschrieben. Eine detaillierte Herleitung dieser
Bedeutungen befindet sich ebenfalls in Zinke et al. [1986].
• S11 = b1a1
∣∣∣
a2=0
Reflexionsfaktor am Eingang von Tor 1
• S12 = b1a2
∣∣∣
a1=0
Rückwärtstransmissionsfaktor (Tor 2 → Tor 1)
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• S21 = b2a1
∣∣∣
a2=0
Vorwärtstransmissionsfaktor (Tor 1 → Tor 2)
• S22 = b2a2
∣∣∣
a1=0
Reflexionsfaktor am Eingang von Tor 2
Für die Charakterisierung der im Rahmen dieser Arbeit verwendeten HF-Komponenten wer-
den deren S-Parameter bestimmt. Hierfür stehen Netzwerkanalysatoren zur Verfügung, die
die S-Parameter z. B. als Phasen- und Amplitudengang in Abhängigkeit von der Frequenz
bestimmen und anzeigen. Die Übertragungs- und Reflexionseigenschaften des elektrischen
Bauteils können von den S-Parametern abgeleitet werden. Eine Phasenverzögerung bei der
Signalübertragung (Tor 1 → Tor 2) kann z. B. durch den Phasengang des S21-Parameters
wiedergegeben werden. Die Amplituden der S-Parameter werden im Allgemeinen in Form
eines Leistungspegels (LP in Dezibel, dB) angegeben und hängen mit den Leistungen der
einlaufenden Welle (Pai) und der auslaufenden Welle (Pbi) wie folgt zusammen:










Für ein Zweitor ergeben sich die folgenden Zusammenhänge:








































Bei einem reziproken Zweitor sind die Transmissionsfaktoren S21 und S12 gleich groß.
Beispielhafte S-Parameterwerte werden in Tabelle 2.2 gezeigt. Hierbei handelt es sich um
gängige S-Parameterwerte von HF-Komponenten zur MR-Bildgebung.
Tabelle 2.2: Beispielhafte S-Parameterwerte von HF-Komponenten zur MR-Bildgebung
Sij Wert Erläuterung
Sij 0 dB 11 der Eingangsleistung wird übermittelt (die gesamte Leistung)
Sij 30 dB 1000-mal die Eingangsleistung wird übermittelt
Sij −0,1 dB ca. 97,7 % der Eingangsleistung wird übermittelt
Sij −30 dB 11000 der Eingangsleistung wird übermittelt
Sij −3,01 dB 12 der Eingangsleistung wird übermittelt
Sij −6,02 dB 14 der Eingangsleistung wird übermittelt
Sii −20 dB 1100 der Eingangsleistung wird reflektiert
Sii −15 dB ca. 3,2 % der Eingangsleistung wird reflektiert
Sii −10 dB 110 der Eingangsleistung wird reflektiert
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Abbildung 2.6: Schaltung aus einer Lastimpedanz
ZLast sowie einer elektrischen Quelle, die aus einer
elektromotorischen Kraft e und aus einer Quellimpe-
danz ZInnen besteht.
2.3.3 Anpassung
Die HF-Sende- und Empfangskette von HF-Spulen besteht aus diversen Ein-, Zwei-, Vier-
bzw. Mehrtoren. Im Sendefall soll das HF-Sendesignal mit möglichst geringen Verlusten über
die Sendekette zur HF-Spule übertragen werden. Das Gleiche gilt im Empfangsfall für das
sehr geringe HF-Empfangssignal der Spule, das über die Empfangskette zum Empfänger über-
mittelt wird.
In diesem Abschnitt wird daher beschrieben, unter welchen Bedingungen eine maximale Über-
tragung der Wirkleistung von einer elektrischen Quelle an eine Lastimpedanz auftritt. Die
zugehörige Ersatzschaltung ist in Abbildung 2.6 dargestellt. Die Quelle besteht aus einer
elektromotorischen Kraft e sowie aus einer Quellimpedanz ZInnen. An die Quelle wird eine
Lastimpedanz ZLast angeschlossen.
Die Quellimpedanz sowie die Lastimpedanz lassen sich in einen Wirkanteil (R) und einen
Blindanteil (X) aufteilen:
ZInnen = RInnen + XInnen (2.69)
ZLast = RLast + XLast (2.70)
Leistungsanpassung Die Bedingungen für eine maximale Übertragung der Wirkleistung
PWirk an die Lastimpedanz ergeben sich aus der Ermittlung der verschwindenden partiel-
len Ableitungen von PWirk nach XLast sowie nach RLast [Marinescu, 1999].
Für die an die Lastimpedanz übertragene Wirkleistung PWirk gilt:
PWirk = RLast · I2 = RLast · I · I∗ (2.71)
In die Wirkleistung geht der Strom I ein, der wie folgt von der elektromotorischen Kraft e,








(RLast +RInnen)− (XLast +XInnen) (2.74)
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Zunächst wird die partielle Ableitung der Wirkleistung PWirk nach XLast bestimmt:
PWirk =
RLast · e2




= −2RLast(XLast +XInnen) · e
2
((RLast +RInnen)2 + (XLast +XInnen)2)2
(2.76)
Die partielle Ableitung ∂PWirk∂XLast wird Null,
1. wenn RLast = 0 (In diesem Fall ist PWirk minimal, PWirk = 0.)
2. wenn XLast = −XInnen




















Die partielle Ableitung ∂PWirk∂RLast
∣∣∣∣
XLast=−XInnen
wird Null, wenn RLast = RInnen.
Es wurden somit die beiden folgenden Bedingung abgeleitet:
• XLast = −XInnen
• RLast = RInnen
Zusammenfassend müssen sich die Quellimpedanz und die Lastimpedanz für eine maximale
Übertragung der Wirkleistung an die Lastimpedanz komplex konjugiert zueinander verhalten
(ZLast = (ZInnen)∗) [Marinescu, 1999].







Ein Standardwert für die Impedanz von HF-Komponenten in der Hochfrequenztechnik ist
eine rein reelle Impedanz von 50 Ω [Mispelter et al., 2006]. Da der verwendete MR-Tomograph
ebenfalls Systemimpedanzen von 50 Ω aufweist, werden alle Komponenten der im Rahmen die-
ser Arbeit entwickelten HF-Hardware jeweils ebenfalls auf eine Impedanz von 50 Ω angepasst,




Eine Oberflächenspule, die z. B. aus einer Kupferschleife aufgebaut ist, lässt sich im All-
gemeinen in eine Induktivität L und in einen ohmschen Widerstand R aufteilen. Das HF-
Sendesignal wird über eine Anschlussleitung mit einem Wellenwiderstand von ZW = 50 Ω an
die Spule übermittelt und das HF-Empfangssignal wird ebenfalls über diese Leitung an den
Empfänger geleitet. Wie zuvor beschrieben, werden alle Komponenten der im Rahmen dieser
Arbeit entwickelten HF-Hardware ebenfalls auf Impedanzen von 50 Ω angepasst. Für eine
maximale Übertragung der Wirkleistung sollte die Eingangsimpedanz der HF-Spule daher
ZE = 50 Ω±  0 Ω betragen. Hierfür muss die Oberflächenspule um ein sogenanntes Anpass-
netzwerk erweitert werden.
Zunächst wird eine Kapazität CTune parallel zur Induktivität L und zum ohmschen Wider-
stand R eingefügt (Abbildung 2.7a). Dieser Ansatz sowie weitere Ansätze, z. B. das Schalten
einer Kapazität in Reihe zu L und R, sind in Mispelter et al. [2006] detailliert beschrieben.
(a) Parallelkapazität (b) Anpassnetzwerk
Abbildung 2.7: (a) Eine Oberflächenspule, bestehend aus einer Induktivität L und einem ohmschen
Widerstand R, wird zunächst durch eine parallele Kapazität CTune erweitert. (b) Das Anpassnetzwerk
aus einer parallelen Kapazität CTune sowie aus einem seriellen Blindwiderstand XMatch dient zur
Impedanzanpassung.
Die resultierende Schaltung zwischen den Anschlüssen A und B aus L, R und CTune stellt























Die Schaltung aus L, R und CTune muss weiterhin um einen seriellen Blindwiderstand XMatch
erweitert werden, um eine Leistungsanpassung gewährleisten zu können (Abbildung 2.7b).
Für den Blindanteil der Eingangsimpedanz gilt dann:
= (ZE) = = (ZAB) + = (ZXMatch) (2.82)
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Da die resultierende Schaltung im Allgemeinen an eine Leitung mit einem Wellenwiderstand
von ZW = 50 Ω ±  0 Ω angeschlossen wird (Abbildung 2.7b), müssen die Impedanzen ZAB
und ZXMatch sowie die Eingangsimpedanz ZE der Schaltung aus L, R, CTune und CMatch die
folgenden Bedingungen erfüllen:
• Bedingung 1: < (ZAB) = 50 Ω
• Bedingung 2: = (ZE) = = (ZAB) + = (ZXMatch) = 0 Ω
Bedingung 1 Unter der Annahme, dass L und R bekannt sind, kann mit der nachfolgenden





















Bedingung 2 Abhängig von L, R und CTune kann der Imaginärteil = (ZAB) positiv oder ne-
gativ sein und kann somit durch die Impedanz einer Kapazität ZCMatch oder einer Induktivität
ZLMatch ausgeglichen werden.
Wenn = (ZAB) > 0, wird eine serielle Kapazität eingefügt und es soll gelten:













Wenn = (ZAB) < 0, wird eine serielle Induktivität eingefügt und es soll gelten:











Der benötigte Kapazitätswert CMatch bzw. Induktivitätswert LMatch kann aus den oben-
stehenden Gleichungen bestimmt werden.
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Abbildung 2.8: Schema einer Koaxialleitung mit
Ausgangs- und Eingangsimpedanz: Eine verlustfreie
Leitung wird mit einer Impedanz ZC am Ausgang ab-
geschlossen. ZW stellt den Wellenwiderstand der Lei-
tung dar und l die Länge der Leitung. Durch die Lei-
tung wird die Impedanz ZC in die Eingangsimpedanz
ZAB transformiert.
2.3.4 Leitungstransformation
In der Hochfrequenztechnik spielen Leitungen für die Übertragung von HF-Signalen eine große
Rolle. In Abbildung 2.8 ist das Schema einer Koaxialleitung gezeigt. An Eingang und Ausgang
der Leitung treten Wellenphänomene auf, wie z. B. Reflexionen an Impedanzübergängen. Dies
hat zur Folge, dass sich die einlaufende und die reflektierte Welle längs der Leitung überlagern.
Die Impedanz ZAB zwischen den Anschlüssen A und B einer verlustfreien Leitung, die mit
einer Impedanz ZC am Ausgang abgeschlossen ist, hängt daher von dem Wellenwiderstand
der Leitung ZW sowie von der Länge der Leitung l im Vergleich zur Wellenlänge in der
Leitung λKabel ab [Mispelter et al., 2006; Philippow, 1976]. Die Wellenlänge in der Leitung
lässt sich aus der Wellenlänge im Vakuum λVakuum und dem Verkürzungsfaktor V KF der
Leitung bestimmen: λKabel = V KF · λVakuum.
Für die Impedanz ZAB am Eingang der Leitung gilt [Mispelter et al., 2006]:
ZAB = ZW
ZW tan θ + ZC
ZC tan θ + ZW
(2.89)
Der Parameter θ ist frequenzabhängig und beschreibt das Verhältnis der Länge der Leitung
l zur Wellenlänge in der Leitung λKabel(ν): θ = 2pil/λKabel.
Wenn die Impedanz ZC dem Wellenwiderstand der Leitung ZW entspricht (ZC = ZW), dann
ist die Impedanz ZAB unabhängig von der Länge der Leitung l sowie von der Frequenz des
eingespeisten HF-Signals und es gilt ZAB = ZW. Wie in Abschnitt 2.3.3 beschrieben, werden
die Eingangs- und Ausgangsimpedanzen der verwendeten HF-Komponenten im Allgemeinen
auf 50 Ω abgestimmt. Für eine maximale Übertragung der Wirkleistung und für eine Vermei-
dung von Reflexionen an Impedanzübergängen sollten in diesem Fall Leitungen mit einem
Wellenwiderstand von ZW = 50 Ω verwendet werden (Abbildung 2.9).
Abbildung 2.9: Beispielhafte Schaltung aus
zwei HF-Komponenten mit Z1 = Z2 = 50 Ω, die
über eine verlustfreie Leitung mit einem Wellen-
widerstand von ZW = 50 Ω verbunden werden.
Unabhängig von der Länge der Leitung sowie
der Frequenz des HF-Signals wird die maxima-





Die λ/4-Leitung stellt einen Spezialfall der Leitungstransformation dar. Die Länge der Leitung







Für einen Wellenwiderstand von ZW = 50 Ω und θ = pi/2 vereinfacht sich Gleichung 2.89
auf:
ZAB = 50 Ω










Für einen Ausgangswiderstand von ZC = 50 Ω gilt (Abbildung 2.10a):
ZAB =
(50 Ω)2
50 Ω = 50 Ω (2.92)
Für eine am Ausgang kurzgeschlossene λ/4-Leitung (ZC → 0 Ω) gilt (Abbildung 2.10b):
ZAB →∞ (2.93)
Durch eine Kombination mit einer aktiven Schaltung am Ausgang der Leitung, die zwischen
einer Ausgangsimpedanz von ZC = 50 Ω und von ZC → 0 Ω schaltet, kann die λ/4-Leitung in
einem HF-Schalter verwendet werden (Abschnitt 2.3.5.3).
Bei einer Frequenz von 78,6 MHz ergibt sich jedoch eine relativ lange und unhandliche Lei-
tungslänge l (Verkürzungsfaktor sei V KF = 0, 66):
l = λKabel4 =
V KF · λVakuum
4 =
1
4 · 0, 66 ·
c
ν0
= 14 · 0, 66 ·
3 · 108ms
78,6 MHz = 63 cm (2.94)
(a) Ausgangswiderstand von ZC = 50 Ω (b) Kurzgeschlossener Ausgang der Leitung
(ZC → 0 Ω)
Abbildung 2.10: λ/4-Leitung in einem HF-Schalter. (a) Wird die λ/4-Leitung (ZW = 50 Ω) mit einer
Impedanz von ZC = 50 Ω abgeschlossen, ist die Eingangsimpedanz ZAB ebenfalls 50 Ω. (b) Wird die





In diesem Abschnitt werden HF-Komponenten beschrieben, die im Allgemeinen in der HF-
Sende- und Empfangskette von HF-Birdcage-Spulen verwendet werden, wie z. B. in der Sende-
Empfangs-Weiche (Tx/Rx-Weiche) zur Unterscheidung zwischen dem Sendezustand und dem
Empfangszustand der HF-Hardware sowie eine Schaltung zur Aufspaltung des HF-Sende-
signals in zwei Signale und zur Kombination zweier HF-Empfangssignale zu einem Signal.
2.3.5.1 Quadraturhybrid
Ein Quadraturhybrid wird zur Aufspaltung eines HF-Signals in zwei gleich große Signale
mit einer Phasendifferenz von 90° und zur Kombination zweier HF-Signale mit einer Pha-
sendifferenz von 90° verwendet. Ein solches Quadraturhybrid kann z. B. aus Kondensatoren
und Spulen, aus Koaxialleitungen oder aus Streifenleitungen (englisch microstrip) aufgebaut
sein. Diese verschiedenen Varianten eines Quadraturhybrids werden in Mispelter et al. [2006]
detailliert beschrieben.
Die im Rahmen dieser Arbeit verwendeten Quadraturhybride wurden aus Kondensatoren und
Spulen aufgebaut. Im Folgenden wird das Grundprinzip eines Quadraturhybrids sowie dessen
Aufbau aus Kondensatoren und Induktivitäten beschrieben.
Das Quadraturhybrid ist ein Viertor (Abbildung 2.11), an welches vier Leitungen mit Wellen-
widerständen von ZW = 50 Ω angeschlossen werden. Wird ein HF-Signal an Tor 1 eingespeist,
so wird je die Hälfte der HF-Leistung an Tor 2 bzw. an Tor 3 übermittelt (S21 = S31 =
−3,01 dB). Die Signale, die an Tor 2 und Tor 3 übermittelt werden, haben eine Phasendif-
ferenz von ∆ϕ = 90°. Daher wird das Quadraturhybrid auch als 3 dB-Hybridkoppler oder
90°-Hybridkoppler bezeichnet. Werden zwei HF-Signale, wie in Abbildung 2.11b dargestellt,
mit einer Phasenverschiebung von ∆ϕRx = 90° an Tor 2 und Tor 3 eingespeist, so werden die
beiden Signale in Tor 4 konstruktiv kombiniert. Weiterhin bietet das Quadraturhybrid einen
hohen Grad der Entkopplung zwischen Tor 1 und Tor 4. Diese Eigenschaft kann daher zur
Trennung der HF-Sende- und Empfangskette dienen.
(a) Leistungsteilung im Sendefall (b) Leistungskombination im Empfangsfall
Abbildung 2.11: Grundprinzip eines Quadraturhybrids zur Leistungsteilung bzw. zur Leistungs-
kombination. (a) Wird ein HF-Signal an Tor 1 eingespeist, teilt sich die eingespeiste HF-Sendeleistung
(Tx) gleichmäßig (Transmissionsfaktor −3,01 dB) und mit einer Phasendifferenz von ∆ϕ = 90° auf
Tor 2 und Tor 3 auf. (b) Im Empfangsfall werden zwei HF-Signale mit einer Phasenverschiebung von
∆ϕRx = 90° eingespeist und an Tor 4 konstruktiv kombiniert (Rx).
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Der Aufbau des Quadraturhybrids aus Kondensatoren (C1, C2) und Spulen (L) ist in Ab-
bildung 2.12 dargestellt und die erforderlichen Impedanzen von C1, C2 und L werden in
Tabelle 2.3 beschrieben. Aus den Impedanzen werden, abhängig von der Frequenz der HF-
Signale (ω = 2pi · ν0(23Na) = 2pi · 78,6 MHz), die benötigten Kapazitäten und Induktivitäten
bestimmt.
Abbildung 2.12: Aufbau des Quadra-
turhybrids aus Kondensatoren (C1, C2) und
Spulen (L). An das Quadraturhybrid wer-
den vier Leitungen mit Wellenwiderständen
von ZW = 50 Ω angeschlossen.
Tabelle 2.3: Impedanzen sowie Kapazitäten und Induktivitäten eines Quadraturhybrids, das bei
ν0(23Na) = 78,6 MHz die beschriebenen Eigenschaften (Leistungsteilung, Leistungskombination) auf-
weist. Die Impedanzen wurden aus Mispelter et al. [2006] entnommen. An das Quadraturhybrid werden
Leitungen mit einem Wellenwiderstand von ZW = 50 Ω angeschlossen.
Impedanz Bauelement Größe Wert
− · ZW C1 1ZW·ω 40,5 pF
− · ZW · (
√










Abbildung 2.13: Ein Pi-Glied bestehend aus zwei Kon-
densatoren CP und einer Induktivität LP in der Form des
griechischen Buchstabens pi.
2.3.5.2 Pi-Glied
Ein Pi-Glied besteht aus drei Impedanzen in der Form des griechischen Buchstabens pi (siehe
Abbildung 2.13). Im Rahmen dieser Arbeit wird ein Pi-Glied aus drei Blindwiderständen
(XCP , XLP , XCP) als Impedanztransformator verwendet.
Durch eine aktive Steuerung der Schaltung, soll das verwendete Pi-Glied die gleichen Zustände
wie eine λ/4-Leitung (Abschnitt 2.3.4.1) zur Verfügung stellen:
• Zustand 1: Die Eingangsimpedanz von ZE = 50 Ω soll unverändert in die Ausgangs-
impedanz ZA transformiert werden (ZA = ZE).
• Zustand 2: Die Eingangsimpedanz soll hochohmig sein (ZE →∞).
Zustand 1 Die zur Realisierung von Zustand 1 erforderlichen Impedanzen von CP und LP
sind in Tabelle 2.4 dargestellt [Mispelter et al., 2006].
Tabelle 2.4: Impedanzen sowie Kapazitäten und Induktivitäten eines Pi-Glieds, welches bei der
Frequenz von ν0(23Na) = 78,6 MHz die beiden beschriebenen Zustände ermöglicht (ω0 = 2pi ·ν0(23Na)).
Die Impedanzen wurden aus Mispelter et al. [2006] entnommen.
Impedanz Bauelement Größe Wert
− · 50 Ω CP 150 Ω·ω0 40,5 pF
 · 50 Ω LP 50 Ωω0 101,2 nH
Wird ein Pi-Glied aus den Impedanzen aus Tabelle 2.4 aufgebaut und mit einer Impedanz

























ZA = 50 Ω (2.97)
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Aus dieser Gleichung folgt, dass das Pi-Glied die Eingangsimpedanz ZE = 50 Ω, wie in Bedin-
gung 1 gefordert, unverändert in die Ausgangsimpedanz ZA transformiert: ZA = ZE = 50 Ω.
Zustand 2 Zur Realisierung von Zustand 2 wird das Pi-Glied durch eine aktive Steuerung
am Ausgang kurzgeschlossen. In diesem Zustand wird der Kondensator am Ausgang kurzge-
schlossen und die Schaltung aus dem Kondensator am Eingang CP und der Induktivität LP








50 Ω·ω0 · 50 Ωω0
(2.99)
ωSperr = ω0 (2.100)
Wie aus der vorherigen Gleichung folgt, ist die Sperrkreisbedingung erfüllt und die Ein-
gangsimpedanz des Pi-Glieds ist daher hochohmig (ZE →∞).
Durch eine aktive Schaltung, die das Kurzschließen am Ausgang ermöglicht, kann zwischen
den beiden gewünschten Zuständen unterschieden werden. Das Pi-Glied kann daher zur Steue-
rung von HF-Signalen verwendet werden.
(a) Abgestimmtes Pi-Glied (b) Kurzgeschlossenes Pi-Glied
Abbildung 2.14: Zwei Zustände des abgestimmten Pi-Glieds. (a) Das Pi-Glied wird mit ZE = 50 Ω
am Eingang abgeschlossen. Die Eingangsimpedanz ZE wird unverändert in die Ausgangsimpedanz ZA
transformiert (ZA = ZE = 50 Ω). (b) Das Pi-Glied wird kurzgeschlossen (ZA → 0 Ω). Der resultierende
Sperrkreis aus dem Kondensator am Eingang CP und der Induktivität LP stellt eine hochohmige
Impedanz dar (ZE →∞).
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Abbildung 2.15: Bei einer Sende- und Empfangsspule
sind die HF-Sendekette und die HF-Empfangskette über die
Spule miteinander verbunden. Im Sendefall soll das Sende-
signal (Tx) zur Spule und nicht zum empfindlichen Empfän-
ger (Rx) übermittelt werden (Schalter 1 geschlossen, Schal-
ter 2 offen). Im Empfangsfall soll das Empfangssignal zum
Empfänger übermittelt werden (Schalter 1 offen, Schalter
2 geschlossen).
2.3.5.3 Sende-Empfangs-Weiche
Bei einer Sende- und Empfangsspule sind die HF-Sendekette und die HF-Empfangskette über
die Spule miteinander verbunden (Abbildung 2.15). Im Sendefall soll das Sendesignal (Tx) mit
hohen HF-Leistungen möglichst ungedämpft zur Spule und nicht zum empfindlichen Empfän-
ger (Rx) übermittelt werden. Im Empfangsfall soll das schwache Empfangssignal mit möglichst
geringen Verlusten zum Empfänger übermittelt werden. Zur Unterscheidung zwischen diesen
beiden Zuständen wird eine Sende-Empfangs-Weiche verwendet.
Der Aufbau der Weiche von Lowe und Tarr [1968] basiert auf einer λ/4-Leitung in Kombina-
tion mit vier passiven Halbleiterdioden. Die vier passiven Dioden können durch zwei PIN-
Dioden ersetzt werden (Abbildung 2.16). Der Zustand der PIN-Dioden wird über ein Gleich-
stromsignal aktiv geregelt:
• im Durchlassbereich: geringer Widerstand
• im Sperrbereich: Parallelschaltung aus geringer Kapazität und sehr hohem Widerstand
Zur besseren Übersicht wird die Gleichstromversorgung in Abbildung 2.16 nicht gezeigt.
Die folgenden Anforderungen werden an die λ/4-Leitung gestellt:
• im Sendefall: Eingangsimpedanz ZE →∞
• im Empfangsfall: Ausgangsimpedanz ZA = ZE = 50 Ω
In Abschnitt 2.3.4.1 ist der Spezialfall der λ/4-Leitung mit einem Wellenwiderstand von
ZW = 50 Ω näher erläutert. Im Sendefall wird die λ/4-Leitung am Ausgang kurzgeschlos-
sen (ZA → 0 Ω) und die Eingangsimpedanz wird hochohmig (ZE → ∞, Gleichung 2.93). Im
Empfangsfall wird die Impedanz der angepassten HF-Spule (ZE = 50 Ω) über die λ/4-Leitung
in eine Ausgangsimpedanz von ZA = 50 Ω transformiert (Gleichung 2.91). Folglich erfüllt die
λ/4-Leitung mit den beiden PIN-Dioden die Anforderungen.
Hierfür wird die Diode hinter der λ/4-Leitung (Diode 2) im Sendefall im Durchlassbereich
betrieben und im Empfangsfall im Sperrbereich. Das Gleiche gilt auch für die Diode hinter dem
Sender (Diode 1). Im Sendefall passiert das Sendesignal Diode 1, wird am Eingang der λ/4-
Leitung reflektiert und wird fast ungeschwächt an die Spule übermittelt. Im Empfangsfall wird
das Signal an Diode 1, die im Sperrbereich betrieben wird, reflektiert und das Empfangssignal
wird fast ungeschwächt über die λ/4-Leitung zum Empfänger übermittelt.
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(a) Empfangsfall: Dioden in Sperrbetrieb (b) Sendefall: Dioden in Durchlassbetrieb
Abbildung 2.16: Sende-Empfangs-Weiche aufgebaut aus einer λ/4-Leitung sowie zwei PIN-Dioden.
Die PIN-Dioden sind als Schalter dargestellt und die Gleichstromversorgung der PIN-Dioden ist nicht
dargestellt. (a) Im Empfangsfall werden die Dioden 1 und 2 im Sperrbereich betrieben. Diode 1 sperrt
den Pfad zum Sender (Tx). Die Impedanz der angepassten HF-Spule (ZE = 50 Ω) wird über die
λ/4-Leitung in eine Ausgangsimpedanz von ZA = 50 Ω transformiert und das Empfangssignal wird
zum Empfänger (Rx) übermittelt. (b) Im Sendefall werden die beiden Dioden im Durchlassbereich
betrieben. Das Sendesignal (Tx) passiert Diode 1. Die λ/4-Leitung wird am Ausgang über die Diode 2
kurzgeschlossen (ZA → 0 Ω) und die Eingangsimpedanz wird hochohmig (ZE → ∞). Daher wird das
Sendesignal direkt an die Spule übermittelt.
Wie im vorhergehenden Abschnitt erläutert, kann das vorgestellte Pi-Glied die gleichen Zu-
stände wie eine λ/4-Leitung zur Verfügung stellen. Infolgedessen kann die λ/4-Leitung durch
ein solches Pi-Glied ersetzt werden. Die aktive Regelung erfolgt wie zuvor über die beiden
PIN-Dioden. Hierbei gilt die gleiche Logik: Die Dioden werden im Empfangsfall im Sperrbe-
reich betrieben und im Sendefall im Durchlassbereich (Abbildung 2.17).
(a) Empfangsfall: Dioden in Sperrbetrieb (b) Sendefall: Dioden in Durchlassbetrieb
Abbildung 2.17: Sende-Empfangs-Weiche aufgebaut aus einem Pi-Glied und zwei PIN-Dioden. Die
PIN-Dioden sind als Schalter dargestellt und die Gleichstromversorgung der PIN-Dioden ist nicht
dargestellt. Die Logik der Schaltung funktioniert analog zur Schaltung in Gleichung 2.16. (a) Im
Empfangsfall werden die Dioden 1 und 2 im Sperrbereich betrieben. Diode 1 sperrt den Pfad zum
Sender (Tx). Das Empfangssignal wird zum Empfänger (Rx) übermittelt. (b) Im Sendefall werden
die beiden Dioden im Durchlassbereich betrieben. Das Sendesignal (Tx) passiert Diode 1. Das Pi-
Glied wird am Ausgang über die Diode 2 kurzgeschlossen und die Eingangsimpedanz wird hochohmig
(ZE →∞). Daher wird das Sendesignal direkt an die Spule übermittelt.
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2.4 Simulationen elektromagnetischer Felder
Bei der Simulation elektromagnetischer Felder beispielsweise einer HF-Spule werden nume-
rische Simulationsverfahren angewendet, um die Maxwell-Gleichungen [Maxwell, 1865] zu
lösen.
Die simulierten elektromagnetischen Felder ermöglichen hierbei beispielsweise die folgenden
Anwendungen:
• Die Entwicklung und Optimierung von HF-Technik, ohne dass ein Aufbau der Hardware
nötig ist.
• Eine Sicherheitsbetrachtung der HF-Spule unter Berücksichtigung des Menschen, indem
realitätsnahe lokale Feldverteilungen in heterogenen Körpermodellen simuliert werden.
Für möglichst realitätsnahe Simulationsergebnisse beinhaltet die Simulation u. a. die Geome-
trie und die dielektrischen Eigenschaften der zu untersuchenden Objekte. Die Simulationen
elektromagnetischer Felder haben zunehmend eine große Bedeutung in der MR-Tomographie,
besonders mit steigenden statischen Magnetfeldern B0 und folglich hohen HF-Anregungsfre-
quenzen ν0 und geringen Wellenlängen [Collins, 2009; Fiedler et al., 2017b].
2.4.1 Finite-Integration-Methode
Die Finite-Integration-Methode (englisch finite integration technique, FIT) von Weiland [1977]
löst die Maxwell-Gleichungen in der Integralform:
∮
∂A
























D = 0rE, B = µ0µrH, J = σE (2.105)
Die Maxwell-Gleichungen werden diskretisiert, indem sie in einer Matrixrepräsentation darge-
stellt werden. Bei der Methode werden zwei versetzte Gitter aus kubischen Volumenelementen
(Voxel) verwendet. Jedem Voxel wird die entsprechende Materialeigenschaft (r, µr, σ) zu-
geordnet. Das erste Gitter dient zur Darstellung der elektrischen Kantenspannungen (e) und
der magnetischen Flüsse (b) durch die Flächen der Voxel (siehe Abbildung 2.18). Das zweite
Gitter dient zur Darstellung der magnetischen Kantenspannungen (h) und der elektrischen
Flüsse (d) durch die Flächen der Voxel.
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Abbildung 2.18: Beispielhaftes Voxel des ersten Gitters der FIT-Methode
Beispielhaft wird Gleichung 2.101 für das gezeigte Voxel mit der FIT-Methode wie folgt
beschrieben [Clemens und Weiland, 2001]:
ex(i, j, k) + ey(i+ 1, j, k)− ex(i, j + 1, k)− ey(i, j, k) = − ddtbz(i, j, k) (2.106)
Mit beispielsweise:








Für eine vollständige Darstellung der FIT-Methode sei auf die bereits zitierten Arbeiten




Natriumionen (Na+-Ionen) sind neben Kalzium-, Magnesium- sowie Kaliumionen wichtige
Kationen im menschlichen Körper. Die im Rahmen dieser Arbeit untersuchten Natriumionen
spielen in vielen biologischen Prozessen eine wichtige Rolle. Die für diese Arbeit relevanten
physiologischen Grundlagen werden in diesem Abschnitt kurz erläutert. Eine umfassende Dar-
stellung der physiologischen Grundlagen befindet sich in Standardwerken wie Schmidt et al.
[2005] sowie Speckmann et al. [2013].
Natriumionen im menschlichen Körper
Bei gesunden erregbaren Zellen beträgt die Konzentration der Na+-Ionen im Intrazellulärraum
5 bis 15 mmol l−1 und im Extrazellulärraum 140 bis 150 mmol l−1 [Speckmann et al., 2013].
Der Konzentrationsgradient wird u. a. durch die Natrium-Kalium-Pumpe (Na+-K+-ATPase)
aufrechterhalten, welche Na+-Ionen aus der Zelle herausbringt und K+-Ionen in die Zelle hin-
einbringt, während die hierfür benötigte Energie aus der Umwandlung von ATP (Adenosin-
triphosphat) in ADP (Adenosindiphosphat) gewonnen wird [Speckmann et al., 2013]. Dieser
Transportprozess trägt u. a. dazu bei, dass im Intrazellulärraum eine negative Ladung gegen-
über dem Extrazellulärraum vorherrscht.
Eine Beeinträchtigung des Energiestoffwechsels oder eine Störung der Integrität der Zellmem-
bran wirkt sich auf den Konzentrationsgradienten aus und eine Bestimmung der Natriumkon-
zentrationen kann Aufschlüsse über den Zustand der Zelle geben [Madelin und Regatte, 2013].
Die 23Na-MR-Bildgebung bietet sich hierbei als nicht invasive Untersuchungsmethode an.
Bei der 23Na-MR-Bildgebung des Körperstamms bzw. von Ausschnitten des Körperstamms
können die folgenden Organe bzw. Gewebearten abgebildet werden, die bereits in Studien
untersucht wurden:
• Herz Bildgebung nach Herzinfarkt (Übersichtsarbeit von Bottomley [2016])
• Nieren Bildgebung z. B. unter verschiedenen physiologischen Bedingungen,
nach Bestrahlung, nach Nierentransplantation
(Übersichtsarbeit von Zöllner et al. [2016])
• Brust Bildgebung von benignen und malignen Brusttumoren
(u. a. Ouwerkerk et al. [2007]; Zaric et al. [2016])
• Lunge Bildgebung von Lungenkrebs (Henzler et al. [2012]) und von Lungen-
ödemen (Übersichtsarbeit von Kauczor und Kreitner [1999])
• Bandscheiben Detektion der Proteoglykane (Insko et al. [2002])
• Prostata Ziel: Unterscheidung zwischen gutartigen Krankheiten und Krebs
(Hausmann et al. [2012])
• (Rippen-) bisher Bildgebung des Knorpels der Kniescheibe (Reddy et al. [1998])Knorpel
Weiterhin werden Blutgefäße, Leber, Magen und Gallenblase in entsprechenden 23Na-MR-
Rekonstruktionen abgebildet. Diese Organe bzw. Gewebetypen wurden bisher nicht im Detail




Bei der 23Na-MR-Bildgebung des Abdomens werden die folgenden Organe aufgrund ihrer
23Na-Konzentration abgebildet: Nieren, Gallenblase, Leber und Magen. Bisherige 23Na-MR-
Studien des Abdomens beschränkten sich jedoch auf eine Untersuchung der Nieren. Die Nieren
stellen das wichtigste Regulationsorgan des Wasser- und Elektrolythaushalts dar [Speckmann





Abbildung 2.19: Aufbau einer Niere des Menschen
In Abbildung 2.19 ist der schemati-
sche Aufbau einer Niere eines Men-
schen dargestellt. Sie besteht aus
der Nierenrinde, dem Nierenmark mit
den Markpyramiden, dem Nierenbe-
cken und dem Harnleiter.
Die extrazelluläre Natriumkonzentration nimmt von der Nierenrinde zum Nierenmark zu.
Dieser Gradient, der als cortico-medullärer Konzentrationsgradient bezeichnet wird, reguliert
u. a. den Wasserhaushalt, indem ein steiler Gradient die Resorption des Wassers fördert [Maril
et al., 2005].
Bei Wassermangel nimmt die Osmolarität der Extrazellulärflüssigkeit zu und das antidiure-
tische Hormon (ADH) wird produziert, was zur Folge hat, dass die Wasserausscheidung re-
duziert wird [Speckmann et al., 2013]. Außerdem wird das Renin-Angiotensin-Aldosteron-
System, ein Regelkreislauf verschiedener Hormone und Enzyme, aktiviert, was zu einer Na+-
Rentention führt [Speckmann et al., 2013]. Das heißt, dass die Na+-Ausscheidung gehemmt
wird.
Ein Wasserüberschuss führt zu einer Verdünnung der medullären Extrazellulärflüssigkeit. Es
wird die Ausschüttung des Hormons ADH gehemmt und es wird solange vermehrt Wasser
ausgeschieden, bis der Wasserüberschuss ausgeglichen ist [Speckmann et al., 2013].
Zur Untersuchung der Natriumverteilung in der Niere sowie des cortico-medullären Konzen-
trationsgradienten wendeten Maril et al. [2006] sowie Haneder et al. [2011] die 23Na-MR-Bild-
gebung bei B0 = 3 Tesla an der menschlichen Niere an. Hierbei untersuchten Maril et al.
[2006] den normalen Zustand sowie den Zustand nach Wasserentzug und Haneder et al. [2011]
den Zustand nach Wasserentzug und 30 min nach einer Wasseraufnahme. Nach Wasserent-
zug ergab sich in diesen beiden Arbeiten erwartungsgemäß ein deutlich erhöhtes 23Na-Signal
im Nierenmark. Wie Haneder et al. [2011] zeigten, ist der cortico-medulläre Konzentrations-






In diesem Abschnitt wird die verwendete Hardware vorgestellt. Dabei werden zunächst die re-
levanten Eigenschaften und Funktionen des Magnetresonanztomographen (MR-Tomographen)
dargestellt. Weiterhin wird besonders auf die Hochfrequenz-Hardware (HF-Hardware) der
23Na-Körperspule eingegangen, welche im Rahmen der vorliegenden Arbeit für die 23Na-MR-
Bildgebung des Körperstamms, insbesondere der Lunge und des Abdomens, entwickelt und
für den Einsatz am Menschen am MR-System implementiert wurde. Darüber hinaus wird die
zusätzlich benötigte Hardware zur Charakterisierung der Spule beschrieben.
Abbildung 3.1: 7-Tesla-Ganzkörper-MR-Tomograph. Die nominelle magnetische Induktionsflussdich-
te B0 des statischen Magnetfeldes beträgt 6,98Tesla und zeigt in (-z)-Richtung.
3.1.1 Magnetresonanztomograph
Alle MR-Messungen wurden an einem experimentellen 7-Tesla-Ganzkörper-MR-Tomographen,
einem MAGNETOM 7 T (Siemens Healthcare GmbH, Erlangen, Deutschland), durchgeführt
(Abbildung 3.1). Die nominelle magnetische Induktionsflussdichte B0 des statischen Magnet-
feldes beträgt 6,98Tesla und zeigt in (-z)-Richtung. In der klinischen Routine werden haupt-
sächlich MR-Tomographen mit einer magnetischen Induktionsflussdichte von 1,5 oder 3Tesla
verwendet. 7-Tesla-MR-Systeme zählen daher zu den sogenannten Hochfeld-Ganzkörper-MR-
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Tomographen. Die Larmorfrequenzen ν0 der 1H-Kernspins und der 23Na-Kernspins betragen
ν0(1H) = 297,2 MHz und ν0(23Na) = 78,6 MHz (Abschnitt 2.1.3). Das integrierte Gradienten-
system ermöglicht eine maximale Amplitude von 45 mT m−1 in z-Richtung sowie eine maxi-
male Amplitude von 40 mT m−1 in x- und in y-Richtung bei einer maximalen Anstiegsrate
von 200 mT m−1 ms−1 [Siemens AG, Siemens Medical Solutions, 2013].
Für die 1H-HF-Anregung (ν0(1H) = 297,2 MHz) verfügt der verwendete MR-Tomograph über
acht Sendekanäle mit acht Protonenverstärkern. Bei Mehrkanal-Sendespulen können so meh-
rere HF-Signale an den einzelnen Kanälen der Spule eingespeist werden, deren Amplituden
und Phasen individuell angepasst werden können (englisch parallel transmit, pTx). Zusätz-
lich zu den Protonenverstärkern ist das MR-System mit einem Breitbandverstärker (Dressler
HF Technik GmbH, Stolberg, Germany) ausgestattet, der HF-Frequenzen von 14 MHz bis
130 MHz bei einer maximalen HF-Leistung von Pmax = 8 kW unterstützt. Somit werden neben
der Messung von Protonen auch Messungen von anderen Kernen, den sogenannten X-Kernen,
ermöglicht (z. B. 13C, 17O, 23Na, 31P, 35Cl). Für diese Kerne besitzt der MR-Tomograph,
wie auch in der klinischen Routine üblich, nur einen Sendekanal. Die 32 Empfangskanäle
des MR-Tomographen ermöglichen eine separate Verarbeitung der HF-Empfangssignale von
Mehrkanal-Empfangsspulen. Hierbei verteilen sich die Empfangskanäle auf vier Steckplätze
(viermal acht Empfangskanäle).
Die Steckerbuchsen am MR-Tomographen und die Stecker an den HF-Spulen stellen die
Verbindungselemente zwischen beiden Hardwarekomponenten dar. Über die Steckverbindung
werden die nachfolgenden Signale übermittelt:
• HF-Sendesignal (Tx)
• HF-Empfangssignale (Rxi)
• Gleichstromsignale zur aktiven Signalsteuerung z. B. der Sende-Empfangs-Weichen
• Gleichstromsignale zur Identifizierung des Steckers bzw. letztlich der HF-Spule
Die Belegung der verwendeten Spulenstecker (Sendekanal Tx, Empfangskanäle Rxi, Gleich-
stromversorgung DC) wird in einer Datei hinterlegt, die auf dem Messrechner des MR-
Tomographen gespeichert wird. In dieser Datei werden auch Sicherheitsbestimmungen, z. B.
bezüglich der maximal applizierten Spannung und Leistung (Abschnitt 4.1.3.2), sowie die
zu verwendende Logik für die aktive Signalsteuerung festgelegt. Über ein Gleichstromsignal
(Gleichstrom bzw. Gleichspannung) können zwei verschiedene Zustände in der HF-Hardware
vorgegeben werden. Bei den im Rahmen dieser Arbeit entwickelten HF-Spulen wird das
Gleichstromsignal zur Steuerung der Sende-Empfangs-Weichen verwendet (Abschnitt 3.1.2.4
und 3.1.2.7):
• Gleichstrom: HF-Hardware in Sendezustand
• Gleichspannung: HF-Hardware in Empfangszustand
Die Identifizierung der gesteckten HF-Spule erfolgt über eine Kodierung mittels ohmscher
Widerstände. Pro Stecker werden hierfür die Spannungsabfälle von zwei Gleichstromsignalen
an zwei Widerständen ermittelt.
42
Kapitel 3. Material und Methoden
Abbildung 3.2: PERU-Sensor (englisch physiological elec-
trocardiography and respiratory unit) bestehend aus einem
Atemgurt, einem EKG-Sensor (Elektrokardiographie) so-
wie aus einem Sender, der die Signale drahtlos an ein Mess-
system des MR-Tomographen übermittelt. Der Atemgurt
besteht aus einem Luftkissen sowie aus einem Gurt zur Po-
sitionierung. Die Druckänderung im Luftkissen wird ausge-
lesen und als Atemsignal verwendet. Der EKG-Sensor (drei
Elektroden) wurde im Rahmen dieser Arbeit nicht verwen-
det.
3.1.1.1 Atemgurt
Physiologische Signale, wie das Atemsignal oder die Herzaktivität, können mit dem PMU-
Messsystem (Siemens Healthcare GmbH, Erlangen, Deutschland) während einer MR-Messung
aufgenommen werden. Die Abkürzung PMU folgt aus der englischen Bezeichnung physiological
measurement unit.
Der PERU-Sensor (englisch physiological electrocardiography and respiratory unit) besteht aus
einem Atemgurt, einem EKG-Sensor (Elektrokardiographie) sowie aus einem Sender, der die
Signale drahtlos an ein Messsystem des MR-Tomographen übermittelt, welches das Atemsi-
gnal verarbeitet und in einer Datei aufzeichnet. Der im Rahmen dieser Arbeit verwendete
Atemgurt dient zur Detektion des extrinsischen Atemsignals während einer MR-Messung und
besteht aus einem Luftkissen, das mit einem Gurt äußerlich am Torso positioniert wird (Ab-
bildung 3.2, [Runge et al., 1984]). Die Druckänderung im Luftkissen wird ausgelesen und als
Atemsignal verwendet. Die Aufnahme erfolgt mit einer Aufnahmerate von 50 Hz. Somit ergibt
sich eine zeitliche Auflösung von 20 ms.
Das Atemsignal kann zur Steuerung der MR-Aufnahme während der MR-Untersuchung ver-
wendet werden. Diese Methode wird als prospektives Gating bezeichnet (englisch gating,
deutsch Takt). Bei einer kontinuierlichen, nicht gesteuerten MR-Aufnahme kann das Atem-
signal rückwirkend nach der MR-Untersuchung verwendet werden, um die aufgenommenen
Messdaten in verschiedene Atemphasen zu sortieren. Diese Methode wird als retrospektive
Sortierung oder Separation bezeichnet (Abschnitt 3.5).
3.1.2 Hochfrequenz-Hardware
Im Folgenden wird die HF-Hardware der im Rahmen dieser Arbeit entwickelten 23Na-Körper-
spule erläutert sowie die zusätzlich benötigte Hardware zur Charakterisierung dieser Spule
vorgestellt.
3.1.2.1 Konzept und Komponenten der 23Na-HF-Körperspule
Bei der entwickelten und aufgebauten 23Na-HF-Körperspule handelt es sich um eine HF-
Birdcage-Spule zum Senden (englisch transmission, Tx) und Empfangen (englisch reception,
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Rx) von HF-Signalen. HF-Spulen zum Senden und Empfangen werden auch als Transceiver-
Spulen bezeichnet. Die 23Na-Körperspule soll die In-vivo-23Na-MR-Bildgebung der gesamten
Lunge bzw. des Abdomens ermöglichen. Hierfür muss sie insbesondere zwei Bedingungen
erfüllen: zum einen soll der sensitive Bereich der 23Na-HF-Spule einen großen Bereich des
menschlichen Körpers abdecken und zum anderen soll die HF-Spule ein möglichst homogenes
Sendefeld (B+1 ) sowie Empfangsfeld (B−1 ) in diesem Bereich zur Verfügung stellen. Weiterhin
soll sie im Empfangsfall ein ausreichend hohes Signal-zu-Rausch-Verhältnis (englisch signal-
to-noise ratio, SNR) liefern.
Während der Entwicklung und Optimierung der HF-Hardware der 23Na-Volumenspule wur-
den die folgenden Komponenten aufgebaut und deren Eigenschaften am MR-Tomographen
evaluiert:
• Ovale 23Na-HF-Birdcage-Spule
• Zweikanal-Einspeisung an ovaler Birdcage-Spule
• HF-Sende- und Empfangskette der Zweikanal-Einspeisung
• Vierkanal-Einspeisung an ovaler Birdcage-Spule
• HF-Sende- und Empfangskette der Vierkanal-Einspeisung
• Optimierte HF-Sende- und Empfangskette der Vierkanal-Einspeisung
(a) Bohrung und Patiententisch (b) Ovale Spulenform in Bohrung
Abbildung 3.3: (a) Der Raum innerhalb eines MR-Tomographen mit einem Bohrungsdurchmesser
von d = 60 cm und einem Patiententisch ist begrenzt. (b) Die geometrische Form der 23Na-Körperspule
wurde sowohl hieran als auch an die Form des menschlichen Körperstamms angepasst.
3.1.2.2 Ovale 23Na-HF-Birdcage-Spule
Die geometrische Form der HF-Spule wurde sowohl an die Form des menschlichen Körper-
stamms angepasst als auch an den begrenzten Raum innerhalb eines MR-Tomographen mit
einem Bohrungsdurchmesser von d = 60 cm und einem Patiententisch (Abbildung 3.3). Daher
wurde das Design einer eng anliegenden, ovalen HF-Birdcage-Spule zur 23Na-MR-Bildgebung
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gewählt. Sie bietet einen hohen Füllfaktor für den Körperstamm eines Erwachsenen ([Platt
et al., 2016a], Abschnitt 2.3.1.5). Die Arme werden außerhalb der HF-Spule positioniert.
(a) Ausgangskörper (b) Spulenhälften der HF-Birdcage-Spule (c) Elektrische Kontakte
(ein Paar)
Abbildung 3.4: Grundaufbau der ovalen 23Na-Körperspule. Ein doppelwandiger Hohlzylinder aus
Acrylglas mit einer ovalen Grundfläche stellt den Ausgangskörper dar. Die HF-Spule wurde zwischen
die beiden Wände des Spulenträgers aus Acrylglas montiert. Um eine komfortable Positionierung des
Messobjekts zu ermöglichen, wurde die Birdcage-Spule in zwei Hälften geteilt. Acht elektrische Kon-
takte (vier Paare) verbinden die Endringe der beiden Spulenhälften während einer MR-Untersuchung.
Der Ausgangskörper, auf dem die Birdcage-Spule montiert wurde, stellt einen doppelwandigen
Hohlzylinder aus Acrylglas mit einer ovalen Grundfläche dar (Abbildung 3.4a). Die HF-Spule
wurde zwischen die beiden Wände aus Acrylglas montiert und so vom Messobjekt isoliert.
Um eine komfortable Positionierung des Messobjekts (Phantom, Proband, Patient) zu ermög-
lichen, wurde die Birdcage-Spule in zwei Hälften geteilt (Abbildung 3.4b). Das Messobjekt
wird zunächst auf der unteren Hälfte positioniert. Anschließend wird die obere Hälfte der
Spule auf die untere Hälfte gesetzt. Acht elektrische Kontakte (vier Paare) dienen dazu, die
Endringe der beiden Spulenhälften elektrisch zu verbinden. Abbildung 3.4c zeigt exemplarisch










157,5 mm 157,5 mm
(a) Dimensionen (b) Spulenhälften (c) Verstrebungen und Endringe
Abbildung 3.5: Modell der ovalen 23Na-Körperspule (blau: Spulenträger aus Acrylglas, grau: zwölf
Verstrebungen und zwei Endringe der Birdcage-Spule) [Platt et al., 2016a].
Die Grundfläche des Zylinders und somit die transversale Form der Spule ist zusammengesetzt
aus zwei Halbkreisen mit einem Radius von 157,5 mm, welche durch einen geraden Abschnitt
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mit einer Breite von 105 mm verbunden sind (Abbildung 3.5). Es ergibt sich somit eine ge-
samte Breite von 420 mm und eine gesamte Höhe von 315 mm. Die Länge der Spule beträgt
350 mm.
Die HF-Birdcage-Spule besteht aus zwei Endringen und zwölf Verstrebungen (Abbildung 3.5c)
und wird in einer Tiefpass-Konfiguration (Abschnitt 2.3.1.3) betrieben, bei der sich die Kon-
densatoren zum Abstimmen auf den Verstrebungen befinden. Quadratur-Birdcage-Spulen mit
einer kreisförmigen Grundfläche bieten den Vorteil eines zirkular polarisierten B1-Feldes bei
Einspeisung von mindestens zwei um 90° phasenverschobenen Signalen [Hayes et al., 1985;
Tropp, 1989] (Abschnitt 2.3.1.3). Aufgrund der verletzten Rotationssymmetrie der ovalen Spu-
le wird die Erzeugung eines zirkular polarisierten B1-Feldes erschwert [Leifer, 1997; Li et al.,
1997]. Um das Quadraturverhalten zu verbessern, wurden die Verstrebungen der Birdcage-
Spule jeweils in einem Winkelabstand von 360°/12 = 30° zueinander positioniert [Kurczewski
et al., 1992]. Aufgrund der Lage der Trennfläche der beiden Spulenhälften konnten die linke
und die rechte Verstrebung nicht im Abstand von 30° positioniert werden. Beide Verstrebun-
gen wurden nach oben verschoben und auf der oberen Spulenhälfte positioniert (Abbildung









Einspeisestelle EndringEndring Kondensator Kondensator
Abbildung 3.6: Aufbau der Verstrebungen der HF-Birdcage-Spule in einer Tiefpass-Konfiguration,
bei der sich die Kondensatoren zum Abstimmen der Spule an beiden Enden der Verstrebungen befin-
den. Oben: Normale Verstrebung ohne Einspeisestelle. Unten: Verstrebung mit einer Einspeisestelle
in der Mitte der Verstrebung. Die schmalen Schlitze längs der Verstrebungen dienen zur Minimierung
von Wirbelströmen.
Die Verstrebungen (Abbildung 3.6) haben eine Breite von 20 mm und eine Länge von 350 mm
und bestehen aus FR-4 (englisch flame retardant, FR, deutsch flammenhemmend), einem
schwer entflammbaren Platinenmaterial, mit einer Schicht aus 100µm dickem Kupfer. An
beiden Enden der Verstrebungen werden die Endringe angelötet. In beide Schlitze an den En-
den der Verstrebungen werden die Kondensatoren zum Abstimmen der Spule eingefügt. Längs
der Verstrebungen befinden sich mittig schmale Schlitze, die zur Minimierung von Wirbelströ-
men dienen, indem die durchgängige Kupferfläche geteilt wird. Bei den Verstrebungen, auf
denen sich jeweils mittig noch eine Einspeisestelle befindet (Abbildung 3.6 unten), wird das
HF-Sendesignal parallel zu einem Kondensator auf der Verstrebung eingespeist. Dieser Kon-
densator ist Teil des Anpassnetzwerks (Abschnitt 2.3.3.1), welches aus einer parallelen Kapa-
zität und einer seriellen Induktivität aufgebaut ist (Abbildung 3.7). Die Anpassnetzwerke an
den Einspeisestellen dienen zum Abstimmen auf die Resonanzfrequenz (ν0(23Na) = 78,6 MHz)
und zum Anpassen an 50 Ω.
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Abbildung 3.7: Das Anpassnetzwerk
bestehend aus einer parallelen Kapa-
zität und einer seriellen Induktivität
zum Abstimmen auf die Resonanzfre-
quenz (ν0(23Na) = 78,6 MHz) und zum
Anpassen an 50 Ω.
Die Endringe bestehen aus Kupferband mit einer Breite von 20 mm und einer Dicke von
100 µm. An jeweils zwei gegenüberliegenden Stellen werden die beiden Endringe durch Kon-
densatoren mit hohen Kapazitätswerten (CER = 3 · 1 nF) unterbrochen, um so eine große
geschlossene Leiterschleife senkrecht zu B0 zu vermeiden. Induzierte Ströme durch die Be-
wegung des Patiententischs oder durch das Wechselfeld des Gradientensystems werden so
minimiert.
Die Kapazitätswerte der Kondensatoren zum Abstimmen der Birdcage-Spule werden zunächst
in Simulationen der elektromagnetischen Felder der HF-Spule (abgekürzt EM-Simulationen)
optimiert (Abschnitt 3.2) und anschließend wird im realisierten Aufbau der HF-Spule eine
Feinabstimmung der Werte durchgeführt.
Die endgültige Realisierung der ovalen 23Na-HF-Birdcage-Spule für die In-vivo-Anwendung
am menschlichen Torso ist in Abbildung 3.8 dargestellt.
Abbildung 3.8: Realisierung der ovalen 23Na-Körperspule
mit zwölf Verstrebungen und zwei Endringen, betrieben in
einer Tiefpass-Konfiguration, bei der sich die Kondensatoren
zum Abstimmen der HF-Birdcage-Spule auf den Verstrebun-
gen befinden.
Mantelwellensperren
UmMantelwellenströme zu reduzieren, wird vor jedes Anpassnetzwerk eine Mantelwellensper-
re in die Sende- und Empfangsleitung eingefügt. Dazu wird das Koaxialkabel der Sendeleitung
auf einen toroidförmigen Kern aus Teflon gewickelt und der Außenleiter an beiden Enden über
eine Kapazität verbunden. Es ergibt sich somit ein Sperrkreis auf dem Außenleiter, der auf
die relevante Frequenz von 78,6 MHz abgestimmt wird. Der schematische Aufbau ist in Ab-
bildung 3.9a dargestellt, die Realisierung in Abbildung 3.9b. Eine Schraube aus Kupfer kann
zur Feinabstimmung des Sperrkreises verwendet werden, indem sie mittels eines Gewindes
im Teflonkern verschieden positioniert werden kann. Hierbei ändert sich die Induktivität des
Sperrkreises und somit die Resonanzfrequenz.
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(a) Schaltung (b) Realisierung
Abbildung 3.9: Mantelwellensperre, die zur Reduktion von Mantelwellenströmen vor jedes Anpass-
netzwerk in die Sende- und Empfangsleitung eingefügt wird. (a) Ein Koaxialkabel bildet eine Schleife.
Der Außenleiter wird an beiden Enden über eine Kapazität verbunden. Dieser Sperrkreis im Außen-
leiter wird auf die relevante Frequenz abgestimmt. (b) Die Koaxialleitung der Sendeleitung wurde
auf einen toroidförmigen Kern aus Teflon gewickelt (6Wicklungen). Der Außenleiter wurde an beiden
Enden über Kondensatoren verbunden. Zur Feinabstimmung des Sperrkreises kann die Position der
Kupferschraube und somit die Induktivität des Sperrkreises verändert werden.
3.1.2.3 Zweikanal-Einspeisung an ovaler Birdcage-Spule
Bei der Zweikanal-Einspeisung werden zwei HF-Signale an den Spulenanschlüssen P1 und P2
eingespeist, die eine Phasendifferenz von ∆ϕ = 90° zueinander haben (Abbildung 3.10), um
ein zirkular polarisiertes Sendefeld (B+1 ) bei 78,6 MHz in einem möglichst großen Volumen
zu erzeugen. Aufgrund der in Abschnitt 3.1.2.2 erwähnten verletzten Rotationssymmetrie
der ovalen HF-Birdcage-Spule sowie der verletzten Punktsymmetrie bezüglich des Zentrums
der Spule, bedingt durch die verschobenen Verstrebungen, ist allerdings zu erwarten, dass
die Erzeugung eines zirkular polarisierten B1-Feldes mit dieser für Birdcage-Spulen üblichen
Einspeisung (∆ϕ = 90°) nur eingeschränkt möglich ist [Leifer, 1997; Li et al., 1997].
Abbildung 3.10: Phasenbeziehung
der Zweikanal-Einspeisung. Es werden
zwei HF-Signale mit einer Phasendiffe-
renz von ∆ϕ = 90° an den beiden Spu-
lenanschlüssen P1 und P2 eingespeist.
3.1.2.4 HF-Sende- und Empfangskette der Zweikanal-Einspeisung
Bei der Zweikanal-Einspeisung (2P) wird zunächst über die Sende-Empfangs-Weiche (Tx/Rx-
Weiche) geregelt, ob sich die Hardware im Sende- oder im Empfangszustand befindet. An die
Sende-Empfangs-Weiche schließt sich ein Quadraturhybrid an, das das Sendesignal (1Tx) in
zwei Signale aufspaltet und die beiden Empfangssignale der Birdcage-Spule zu einem Emp-
fangssignal (1Rx) kombiniert. Diese Konfiguration wird daher mit der Bezeichnung 2P 1Tx 1Rx
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abgekürzt. Die benötigten Komponenten sind in Abbildung 3.11 schematisch dargestellt und
werden nachfolgend näher erläutert.
Abbildung 3.11: HF-Sende- und Empfangskette der Zweikanal-Einspeisung. Die Sende-Empfangs-
Weiche (Tx/Rx-Weiche) regelt, ob sich die Hardware im Sende- oder im Empfangszustand befindet.
Das Quadraturhybrid spaltet im Sendefall das Sendesignal (Tx) in zwei gleich große Signale mit einer
Phasendifferenz von ∆ϕ = 90° auf und kombiniert im Empfangsfall die beiden Signale mit einer
Phasenverschiebung von idealerweise 90° zu einem Signal (Rx).
Quadraturhybrid
Ein Quadraturhybrid, dessen Aufbau und Grundprinzip in Abschnitt 2.3.5.1 beschrieben
ist, wird hier zur Leistungsteilung sowie zur Leistungskombination verwendet und ist aus
Kondensatoren und gewickelten Spulen aufgebaut. Im Sendefall (Abbildung 3.12a) teilt sich
die Sendeleistung (Tx) möglichst gleichmäßig (Transmissionsfaktor −3,01 dB) und mit einer
Phasendifferenz von ∆ϕ = 90° auf die beiden Ausgänge (QHP1, QHP2) auf. Diese beiden pha-
senverschobenen Signale dienen dann zur Quadraturanregung der Birdcage-Spule (Abschnitt
2.3.1.3). Im Empfangsfall (Abbildung 3.12b) werden die beiden Empfangssignale der Birdcage-
Spule (QHP1, QHP2), die mit einer Phasendifferenz von idealerweise 90° eingespeist werden,
konstruktiv kombiniert (Rx). Im Sendefall wird der Ausgang QHRx mit einer 50 Ω-Impedanz
abgeschlossen; im Empfangsfall der Ausgang QHTx. Bei den angeschlossenen Koaxialleitungen
handelt es sich um Kabel mit einem Wellenwiderstand von 50 Ω.
Sende-Empfangs-Weiche für Quadratureinspeisung und -empfang
Im Folgenden werden der Aufbau und die Funktionsweise der verwendeten Sende-Empfangs-
Weiche (Tx/Rx-Weiche) für Quadratureinspeisung und -empfang erläutert. Das Grundprinzip
einer solchen Sende-Empfangs-Weiche ist in Abschnitt 2.3.5.3 beschrieben.
Im Sendefall wird das HF-Sendesignal (Tx) direkt an den Eingang QHTx des Quadraturhybrids
geleitet. Im Empfangsfall wird das vom Quadraturhybrid kombinierte HF-Empfangssignal
(Rx) zunächst an den Eingang QHRx der Sende-Empfangs-Weiche übermittelt, durch einen
rauscharmen Vorverstärker verstärkt und an einen Empfangskanal des MR-Tomographen ge-
leitet.
Die hier verwendete Sende-Empfangs-Weiche besteht hauptsächlich aus drei Pi-Gliedern (Ab-
schnitt 2.3.5.2), die auf die Resonanzfrequenz von 23Na (ν0(23Na) = 78,6 MHz) abgestimmt
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(a) Leistungsteilung im Sendefall (b) Leistungskombination im Empfangsfall
Abbildung 3.12: Quadraturhybrid zur Leistungsteilung bzw. zur Leistungskombination. (a) Im
Sendefall teilt sich die Sendeleistung (Tx) möglichst gleichmäßig (Transmissionsfaktor −3,01 dB) und
mit einer Phasendifferenz von 90° auf die beiden Ausgänge (QHP1, QHP2) auf. (b) Im Empfangsfall
werden die beiden Empfangssignale der Birdcage-Spule (QHP1, QHP2), die mit einer Phasenverschie-
bung von idealerweise 90° eingespeist werden, konstruktiv kombiniert (Rx).
sind, sowie aus fünf PIN-Dioden (D1 bis D5), zwei Gleichstromleitungen (DC1, DC2) und
einem rauscharmen Vorverstärker (Abbildung 3.13). Zur Unterscheidung zwischen den ver-
schiedenen Zuständen der Weiche (Tx/Rx) wird Gleichstrom bzw. -spannung an den Gleich-
stromleitungen (DC1, DC2) angelegt. Die Gleichstromleitung DC1 steuert zwei PIN-Dioden
(D1, D2), die Gleichstromleitung DC2 steuert drei PIN-Dioden (D3, D4, D5). Bei den im Rah-
men dieser Arbeit entwickelten HF-Spulen wird die folgende Logik verwendet: Im Sendefall
wird Gleichstrom angelegt, im Empfangsfall Gleichspannung. Nachfolgend wird die Funkti-
onsweise der Sende-Empfangs-Weiche für Quadratureinspeisung und -empfang beschrieben.
Sendefall Im Sendefall werden die PIN-Dioden (D1 bis D5) im Durchlassbereich betrieben
(ca. 100 mA). Hier haben sie einen geringen Widerstand (< 0,5 Ω) und das Sendesignal (Tx)
wird durch die Diode D1 geleitet. Die Dioden D2, D3 und D5 schließen die ihnen jeweils
parallel liegende Kapazität C1 des Pi-Glieds kurz. Die Kapazität C1 am Eingang und die
Induktivität L1 bilden einen Sperrkreis. Folglich ergibt sich für das Sendesignal eine hohe
Eingangsimpedanz am Eingang des Pi-Glieds pi1 und das Sendesignal wird fast ungeschwächt
(Transmissionsfaktor ≈ −0,5 dB) an den Sendeeingang des Quadraturhybrids (QHTx) ge-
leitet, wo es, wie im vorherigen Abschnitt beschrieben, in zwei um 90° phasenverschobene
Signale aufgespalten wird. Die Pi-Glieder pi2 und pi3 besitzen eine hohe Eingangsimpedanz
für ein potentielles Signal, das während des Sendezustands am Anschluss QHRx der Weiche
eingespeist wird. Dieses Signal wird daher auf dem Weg zum Vorverstärker erheblich ab-
geschwächt (Transmissionsfaktor < −60 dB) und der Hauptanteil des Signals wird über die
Diode D4 an den Abschlusswiderstand R3 = 50 Ω geleitet. Dieser Abschlusswiderstand ist zur
Wärmeabführung auf einem Kühlkörper montiert.
Empfangsfall Im Empfangsfall werden die PIN-Dioden (D1 bis D5) im Sperrbereich be-
trieben (−30 V je DC-Sendeleitung). In diesem Zustand haben die PIN-Dioden eine geringe
Kapazität von etwa 2 pF, zu der ein sehr hoher Widerstand parallel liegt (≥ 10 kΩ). Ein
Signal vom Sender, z. B. Rauschen, wird daher an der Diode D1 weitgehend reflektiert. Ein
schwaches Empfangssignal der Quadraturspule wird am Eingang QHRx der Sende-Empfangs-
Weiche eingespeist und wird mit einer geringen Dämpfung über die Pi-Glieder pi2 und pi3 zum
Vorverstärker übermittelt (Transmissionsfaktor (QHRx → Rx) ≈ −0,5 dB).
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Abbildung 3.13: Schaltung der Sende-Empfangs-Weiche für Quadratureinspeisung und Quadratur-
empfang. Im Sendefall werden die PIN-Dioden (D1 bis D5) im Durchlassbereich betrieben (ca. 100 mA)
und die Pi-Glieder (pi1 bis pi3) werden kurzgeschlossen und blockieren HF-Signale. Das HF-Sendesignal
(Tx) wird an den Anschluss QHTx geleitet. Im Empfangsfall werden die PIN-Dioden (D1 bis D5) im
Sperrbereich betrieben (−30 V je DC-Sendeleitung) und die Pi-Glieder (pi1 bis pi3) verhalten sich wie
λ/4 lange Leitungen. Das heißt, dass die Eingangsimpedanzen der Pi-Glieder von idealerweise 50 Ω
unverändert in die Ausgangsimpedanzen der Pi-Glieder transformiert werden. Infolgedessen wird das
am Anschluss QHRx eingespeiste HF-Signal zu dem rauscharmen Vorverstärker geleitet und verstärkt.
Im Sendefall ist QHRx mit einem 50 Ω-Abschlusswiderstand (R3) verbunden, im Empfangsfall ist QHTx
mit einem 50 Ω-Abschlusswiderstand (R2) verbunden.
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Am Vorverstärker wird eine Versorgungsspannung von 10 V über das Koaxialkabel angelegt,
das den Ausgang des Vorverstärkers mit dem Empfangskanal des MR-Tomographen verbindet.
Ein potentiell sehr schwaches Signal, das während des Empfangszustands an dem Eingang
QHTx der Weiche eingespeist wird, wird über das Pi-Glied pi1 an den Abschlusswiderstand
R2 = 50 Ω geleitet.
Gleichstrom- und HF-Leitungen Weiterhin werden HF-Drosseln (L2 = 8,2 µH) mit einer
Eigenresonanzfrequenz (englisch self resonant frequency, SRF) bei etwa 78,6 MHz verwendet
(SRF = 80 MHz), um HF-Signale auf den Gleichstromleitungen zu blockieren sowie Konden-
satoren mit einer geringen HF-Impedanz (C2 = C3 = 1 nF), um Gleichstromsignale auf den
HF-Leitungen zu blockieren. In der HF-Sendekette wurden Sperrkondensatoren verwendet,
die einer hohen HF-Leistung standhalten (C2). Die Sperrkondensatoren vor dem Vorverstär-
kereingang müssen nur geringeren HF-Leistungen standhalten (C3). Die HF-Erde der Sende-
Empfangs-Weiche und die HF-Erde des Vorverstärkers sind nicht direkt verbunden, sondern
über sechs parallele Kapazitäten von 1 nF. Gleichströme zwischen diesen beiden Bereichen
auf der Platine werden so blockiert.
Streuparameter der HF-Sende- und Empfangskette der Zweikanal-Einspeisung
Die Transmissionsfaktoren der HF-Sende- und Empfangskette der Zweikanal-Einspeisung
2P 1Tx 1Rx, welche aus einer Sende-Empfangs-Weiche und einem Quadraturhybrid aufgebaut
ist, wurden mit einem Netzwerkanalysator (E5061A, Agilent Technologies, Santa Clara, CA,
USA) bestimmt. Hierbei wurde zwischen dem Sendefall und dem Empfangsfall unterschieden
(Tabelle 3.1). Aus den Werten für die Transmissionsfaktoren folgt, dass die HF-Sende- und
Empfangskette der Zweikanal-Einspeisung die gewünschten Eigenschaften aufweist.
Tabelle 3.1: Mittlere Transmissionsfaktoren Sij des Viertors (Tx, Spule mit QHP1 und QHP2, Rx).
Es wurde zwischen dem Sendefall und dem Empfangsfall unterschieden. Die Messung der Transmis-
sionsfaktoren wurde ohne Vorverstärkung durchgeführt.
j → i Sendefall Erläuterung Empfangsfall Erläuterung
Tx → QHP1 −3,5 dB ≈ 1/2 der Leistung, −31 dB Gute Isolation
(ϕ− 90°) geringe Verluste1
Tx → QHP2 −3,5 dB ≈ 1/2 der Leistung, −31 dB Gute Isolation
(ϕ) geringe Verluste
Tx → Rx < −60 dB Gute Isolation < −55 dB Gute Isolation
QHP1 → Rx < −60 dB Gute Isolation −3,5 dB Geringe Verluste
QHP2 → Rx < −60 dB Gute Isolation −3,5 dB Geringe Verluste
QHP1 → QHP2 −29 dB Gute Isolation −29 dB Gute Isolation
1Aufgrund der Signalaufspaltung in zwei Signale würde bei einem Signalweg ohne Verluste der Transmis-
sionsfaktoren −3,01 dB betragen. Folglich treten hier zusätzliche Verluste von −0,49 dB auf.
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3.1.2.5 Vierkanal-Einspeisung an ovaler Birdcage-Spule
Zur Erhöhung der Homogenität des Sendefeldes (B+1 ) der ovalen Birdcage-Spule wurde die
Zweikanal-Einspeisung zu einer Vierkanal-Einspeisung erweitert [Platt et al., 2016a]. Durch
die Einspeisung an vier Stellen (4P) können gleichmäßigere Ströme auf den Birdcage-Ver-
strebungen erzielt werden [Ibrahim et al., 2000]. An den vier Eingängen der Birdcage-Spule
können HF-Signale mit unterschiedlichen Phasenbeziehungen zueinander eingespeist werden.
Im Rahmen dieser Arbeit wurden zwei verschiedene Konfigurationen untersucht, die in den
beiden folgenden Abschnitten beschrieben werden:
• die Vierkanal-Einspeisung mit je ∆ϕ = 90° und einem Empfangskanal (4P 1Tx 1Rx)
• die Vierkanal-Einspeisung mit angepassten Sendephasen und vier Empfangskanälen
(4P 1Txopt 4Rx)
3.1.2.6 HF-Sende- und Empfangskette der Vierkanal-Einspeisung
Bei der Vierkanal-Einspeisung 4P 1Tx 1Rx werden im Sendefall vier HF-Signale mit je einer
Phasendifferenz von 90° an den Spulenanschlüssen P1 bis P4 eingespeist ([Platt et al., 2016a],
Abbildung 3.14). Wie bei der Zweikanal-Einspeisung wird hier ebenfalls zunächst über die
Sende-Empfangs-Weiche für Quadratureinspeisung und -empfang geregelt, ob sich die Hard-
ware im Sende- oder im Empfangszustand befindet (Abschnitt 3.1.2.4). An die Weiche schließt
sich eine Schaltung an, die das Sendesignal in vier Teilsignale mit ∆ϕ = 90° aufspaltet und die
die vier Empfangssignale der Birdcage-Spule zu einem Empfangssignal kombiniert (Abbildung
3.15). Diese Schaltung wird im Folgenden näher erläutert.
Abbildung 3.14: Phasenbeziehung
der Sendephasen bei der Vierkanal-
Einspeisung (4P 1Tx 1Rx). Es werden
vier HF-Signale mit je einer Phasendif-
ferenz von ∆ϕ = 90° an den Spulenan-
schlüssen P1 bis P4 eingespeist.
Schaltung zur Aufspaltung des Sendesignals in vier Sendesignale
Die Schaltung ist aus vier Quadraturhybriden (Abschnitte 2.3.5.1 und 3.1.2.4) und zwei Koaxi-
alleitungen aufgebaut (Abbildung 3.16). Die beiden Koaxialleitungen haben eine elektrische
Länge von einem Viertel der Wellenlänge im Koaxialkabel (λKabel/4) und erzeugen so eine
Phasenverzögerung von −90° (Abschnitt 2.3.4).
Die Funktionsweise im Sendefall ist in Abbildung 3.16a dargestellt: Das erste Quadraturhy-
brid spaltet das Sendesignal (Tx), das bei QHTx eingespeist wird, zunächst in zwei gleich große
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Abbildung 3.15: HF-Sende- und Empfangskette der Vierkanal-Einspeisung 4P 1Tx 1Rx. Die Sende-
Empfangs-Weiche regelt, ob sich die Hardware im Sende- oder im Empfangszustand befindet. Die sich
anschließende Schaltung spaltet im Sendefall das Sendesignal (Tx) in vier gleich große Signale mit
einer Phasendifferenz von je ∆ϕ = 90° auf und kombiniert im Empfangsfall die vier Empfangssignale
der Birdcage-Spule zu einem Empfangssignal (Rx).
HF-Signale (Transmissionsfaktor −3,01 dB) mit einer Phasendifferenz von ∆ϕ = 90° auf. An-
schließend spalten das zweite und das dritte Quadraturhybrid diese beiden HF-Signale wieder
jeweils in zwei Signale auf (gesamter Transmissionsfaktor −6,02 dB). Durch das Einfügen einer
Verzögerungsleitung mit einer Phasenverzögerung von −90° zwischen das erste und das zweite
Quadraturhybrid wird das Sendesignal letztlich in vier HF-Signale mit Phasendifferenzen von
jeweils ∆ϕ = 90° aufgespalten.
Die Funktionsweise im Empfangsfall ist in Abbildung 3.16b dargestellt: Ausgangspunkt sind
vier um 90° phasenverschobene HF-Signale (∆ϕRx = 90°), die an QHP1 bis QHP4 einge-
speist werden. Diese vier HF-Signale stellen die HF-Empfangssignale einer idealen Vierkanal-
Birdcage-Spule dar. Das zweite und das dritte Quadraturhybrid kombinieren jeweils zwei der
vier HF-Empfangssignale konstruktiv miteinander. Die beiden resultierenden HF-Signale sol-
len im nächsten Schritt durch das vierte Quadraturhybrid erneut konstruktiv kombiniert
werden. Hierfür muss, analog zum Sendefall, eine Verzögerungsleitung mit einer Phasen-
verzögerung von −90° eingefügt werden. Werden im Empfangsfall, entgegen der Annahme,
vier HF-Signale eingespeist, die abweichende Phasenbeziehungen zueinander haben (nicht
∆ϕRx = 90°), so wird ein Teil des Empfangssignals zu den drei 50 Ω-Abschlusswiderständen
geleitet und wird nicht in QHRx austreten.
3.1.2.7 Optimierte HF-Sende- und Empfangskette
Im Falle einer räumlichen Anordnung der Einspeisepunkte P1 bis P4 an den Spiegelachsen der
ovalen Grundfläche, also um 90° zueinander versetzt, sollten die zuvor vorgestellten Sendepha-
sen verwendet werden, die jeweils um 90° zueinander verschoben sind [Ibrahim et al., 2000].
Da die Einspeisepunkte P1 und P3 der hier vorgestellten ovalen Birdcage-Spule (Abschnitt
3.1.2.2) nicht auf der Spiegelachse liegen, sondern nach oben verschoben sind, bieten sich an
die Geometrie angepasste Sendephasen an ([Platt et al., 2017a, 2016a], Abbildung 3.17):
−(270°− ϕx), −180°, −(90°+ ϕx), 0°
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(a) Leistungsteilung im Sendefall: Das erste Quadraturhybrid spaltet das Sendesignal (Tx) in zwei gleich
große HF-Signale mit einer Phasendifferenz von ∆ϕ = 90° auf. Das zweite und das dritte Quadraturhybrid
spalten diese beiden HF-Signale wieder jeweils in zwei gleich große HF-Signale auf. Zwischen dem ersten
und dem zweiten Quadraturhybrid befindet sich eine Verzögerungsleitung mit einer Phasenverzögerung
von −90°. Das Sendesignal (Tx) wird so in vier HF-Signale mit Phasendifferenzen von jeweils ∆ϕ = 90°
aufgespalten.
(b) Leistungskombination im Empfangsfall: Es werden vier um 90° phasenverschobene HF-Signale (∆ϕRx =
90°) an QHP1 bis QHP4 eingespeist. Das zweite und dritte Quadraturhybrid kombinieren jeweils zwei der vier
HF-Signale konstruktiv miteinander. Zwischen dem dritten und dem vierten Quadraturhybrid befindet sich
eine Verzögerungsleitung mit einer Phasenverzögerung von −90°. Das vierte Quadraturhybrid kombiniert
die beiden eingespeisten HF-Signale konstruktiv zu einem Ausgangssignal (QHRx).
Abbildung 3.16: Schaltung aus Quadraturhybriden zur Leistungsteilung von einem HF-Signal in
vier HF-Signale mit ∆ϕ = 90° bzw. zur Leistungskombination von vier HF-Signalen mit ∆ϕRx = 90°
in ein HF-Signal. Die Schaltung ist aus vier Quadraturhybriden und zwei Koaxialleitungen aufge-
baut. Die beiden Koaxialleitungen haben eine elektrische Länge von einem Viertel der Wellenlänge im
Koaxialkabel λKabel/4 und erzeugen eine Phasenverzögerung von −90°.
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Abbildung 3.17: Anpassung der
Phasenbeziehung der Sendesigna-
le bei der Vierkanal-Einspeisung
4P 1Txopt 4Rx. Es werden vier
HF-Signale mit Phasendifferenzen
von (90° + ϕx) und (90° − ϕx) an
den Spulenanschlüssen P1 bis P4
eingespeist.
Hierfür kann die Schaltung zur Aufspaltung des Sendesignals in vier Sendesignale der Vier-
kanal-Einspeisung 4P 1Tx 1Rx (Abschnitt 3.1.2.6, Abbildung 3.16) durch weitere Phasen-
verzögerungen erweitert werden ([Platt et al., 2017a], Abbildung 3.19). Allerdings kann diese
Schaltung nicht, wie zuvor in Abschnitt 3.1.2.6 beschrieben, zur konstruktiven Kombination
der Empfangssignale verwendet werden.
Im ersten Schritt wird das Sendesignal in vier Sendesignale mit optimierten Sendephasen auf-
gespalten (1Txopt). Anschließend werden die vier Sendeleitungen über vier Sende-Empfangs-
Weichen (Tx/Rx-Weichen) mit den vier Eingängen der Birdcage-Spule (4P) verbunden (Ab-
bildung 3.18). Die Weichen ermöglichen im Sendefall eine direkte Einspeisung der vier ange-
passten Sendesignale und im Empfangsfall ein direktes Empfangen der vier einzelnen Emp-
fangssignale (4Rx) ohne eine vorherige Kombination der HF-Signale. Diese Konfiguration wird
daher mit der Bezeichnung 4P 1Txopt 4Rx abgekürzt. Die Hardwarekomponenten der opti-
mierten HF-Sende- und Empfangskette der Vierkanal-Einspeisung 4P 1Txopt 4Rx werden im
Folgenden näher erläutert.
Abbildung 3.18: Angepasste HF-Sende- und Empfangskette der Vierkanal-Einspeisung
4P 1Txopt 4Rx. Das Sendesignal wird in vier Sendesignale mit ∆ϕ = 90° aufgespalten und
dann durch Verzögerungsleitungen angepasst. Die vier Sendeleitungen werden über vier Sende-
Empfangs-Weichen (Tx/Rx-Weichen) mit den vier Eingängen der Birdcage-Spule verbunden. Die
Weichen ermöglichen im Sendefall eine direkte Einspeisung der vier angepassten Sendesignale und im
Empfangsfall ein direktes Empfangen der vier einzelnen Empfangssignale. [Platt et al., 2017a]
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Abbildung 3.19: Schaltung aus vier Quadraturhybriden und Verzögerungsleitungen zur Leistungs-
teilung von einem HF-Signal (Tx) in vier HF-Signale mit ∆ϕ 6= 90°. Das Sendesignal wird zunächst in
vier HF-Signale mit Phasendifferenzen von jeweils ∆ϕ = 90° aufgespalten (siehe Abbildung 3.16a). An-
schließend durchlaufen die HF-Signale vier Verzögerungsleitungen mit angepassten elektrischen Längen
L zur Erzeugung der zusätzlichen Phasenverzögerungen.
Schaltung zur Erzeugung der vier angepassten Sendephasen
Die an die Geometrie angepassten Sendephasen (Abbildung 3.17) werden durch eine Erwei-
terung der Schaltung zur Aufspaltung des Sendesignals in vier Sendesignale der Vierkanal-
Einspeisung 4P 1Tx 1Rx (Abschnitt 3.1.2.6) erzeugt. Hierfür werden im Anschluss an die-
se Schaltung vier Verzögerungsleitungen mit unterschiedlichen Längen eingefügt (Abbildung
3.19). Infolgedessen ist die Schaltung allerdings nicht mehr reziprok und kann daher nicht zur
konstruktiven Kombination der Empfangssignale verwendet werden. In Tabelle 3.2 ist dar-
gestellt, wie die benötigten Sendephasen rein durch Phasenverzögerungen (−ϕx, −2 · ϕx)
erzielt werden können.
Tabelle 3.2: Angepasste Sendephasen der HF-Sende- und Empfangskette der Vierkanal-Einspeisung
abgeleitet von der Standard-Vierkanal-Einspeisung 4P 1Tx 1Rx und realisiert rein über Phasenverzö-
gerungen (−ϕx, −2 · ϕx).
P1 P2 P3 P4
4P 1Tx 1Rx −270° −180° −90° 0°
4P 1Txopt 4Rx Anpassung −(270°− ϕx) −180° −(90°+ ϕx) 0°
4P 1Txopt 4Rx Realisierung −270° −180°−ϕx −90°−2 · ϕx 0°−ϕx
Diese Phasenverzögerungen werden durch Verzögerungsleitungen mit unterschiedlichen elek-
trischen Längen realisiert. Die Längen sind abhängig von den benötigten Phasenverzögerungen
(Abschnitt 2.3.4, λKabel: Wellenlänge im Kabel, ϕx: Phasenanpassung in Grad):
Lx = λKabel ·ϕx/360° (3.1)
2 · Lx = λKabel · (2 · ϕx)/360° (3.2)
57
3.1. Hardware
Die Länge L0 der Verzögerungsleitung, die das HF-Signal für P1 übermittelt, kann frei ge-
wählt werden. Die Längen der weiteren drei Leitungen müssen an diese Länge angepasst wer-
den: L0 +Lx und L0 + 2 ·Lx. Die Sendephasen wurden in elektromagnetischen Simulationen
(Abschnitt 3.2) angepasst mit dem Ziel eine möglichst punktsymmetrische transversale B+1 -
Verteilung zu erhalten und somit die Homogenität in einer zentralen Region (englisch region
of interest, ROI) zu erhöhen. Für die endgültige Realisierung der HF-Birdcage-Spule wur-
de eine Phasenanpassung von ϕx = 17° angewendet [Platt et al., 2017a]. Die resultierenden
Sendephasen sind in Tabelle 3.3 und Abbildung 3.20 dargestellt.
Tabelle 3.3: Sendephasen der HF-Sende- und Empfangskette der Vierkanal-Einspeisung mit einer
Phasenanpassung von ϕx = 17°, abgeleitet von der Standard-Vierkanal-Einspeisung 4P 1Tx 1Rx und
realisiert rein über Phasenverzögerungen (−17°, −34°).
P1 P2 P3 P4
4P 1Txopt 4Rx Anpassung −(270°− 17°) −180° −(90°+ 17°) 0°
4P 1Txopt 4Rx Realisierung −270° −180°−17° −90°−34° −17°
(a) Anpassung der Sendephasen (b) Realisierung der Sendephasen
Abbildung 3.20: (a) Angepasste Sendephasen der Vierkanal-Einspeisung (4P 1Txopt 4Rx) mit einer
Phasenanpassung von ϕx = 17°. (b) Realisierung der Sendephasen rein über Phasenverzögerungen
(−17°, −34°).
Sende-Empfangs-Weichen für direkte Einspeisung und Empfang
Im Folgenden werden der Aufbau und das Prinzip der vier baugleichen Sende-Empfangs-
Weichen der optimierten Vierkanal-Einspeisung erläutert. Im Sendefall wird das HF-Sende-
signal (Tx) mit den optimierten Sendephasen direkt an die Spule geleitet. Im Empfangsfall
werden die einzelnen HF-Empfangssignale (Rx) der vier Spulenanschlüsse nicht zu einem HF-
Empfangssignal kombiniert, sondern jeweils einzeln zu einem rauscharmen Vorverstärker und
anschließend an die Empfangskanäle des MR-Tomographen geleitet.
Jede der vier hier verwendeten Sende-Empfangs-Weichen besteht hauptsächlich aus zwei Pi-
Gliedern, die auf die Resonanzfrequenz von 23Na (ν0(23Na) = 78,6 MHz) abgestimmt wurden
(Abschnitt 2.3.5.2), sowie aus drei PIN-Dioden (D1, D2, D3), zwei Gleichstromleitungen (DC1,
DC2) und einem rauscharmen Vorverstärker (Abbildung 3.21).
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Zur Unterscheidung der beiden Zustände einer Sende-Empfangs-Weiche (Tx/Rx) wird Gleich-
strom bzw. -spannung an die Gleichstromleitungen (DC1, DC2) angelegt. Die Gleichstromlei-
tung DC1 steuert zwei PIN-Dioden (D1, D2); die Gleichstromleitung DC2 steuert eine PIN-
Diode (D3). Nachfolgend wird die Funktionsweise der Sende-Empfangs-Weiche beschrieben.
Abbildung 3.21: Schaltung der Sende-Empfangs-Weiche für eine direkte Einspeisung sowie Empfang
(mit Vorverstärker). Im Sendefall werden die PIN-Dioden (D1 bis D3) im Durchlassbereich betrieben
(ca. 100 mA) und die Ausgänge der Pi-Glieder (pi1, pi2) werden infolgedessen kurzgeschlossen und
blockieren HF-Signale. Das HF-Sendesignal (Tx) wird direkt an einen der vier Spulenanschlüsse Pi
geleitet. Im Empfangsfall werden die PIN-Dioden (D1 bis D3) im Sperrbereich betrieben (−30 V je DC-
Sendeleitung) und die Pi-Glieder (pi1, pi2) verhalten sich wie λ/4 lange Leitungen. Das bedeutet, dass
die Eingangsimpedanzen der Pi-Glieder von idealerweise 50 Ω unverändert in die Ausgangsimpedanzen
der Pi-Glieder transformiert werden. Das HF-Empfangssignal eines Spulenanschlusses Pi passiert die
beiden Pi-Glieder, wird durch einen rauscharmen Vorverstärker verstärkt und an einen Empfangskanal
des MR-Tomographen weitergeleitet.
Sendefall Im Sendefall werden die PIN-Dioden (D1, D2, D3) im Durchlassbereich betrieben
(ca. 100 mA). Hier haben sie einen geringen Widerstand (< 0,5 Ω) und das Sendesignal (Tx)
wird durch die Diode D3 zur Spule geleitet. Die Dioden D1 und D2 verbinden beide Pi-
Glieder jeweils mit der HF-Erde. Die kurzgeschlossenen Pi-Glieder stellen folglich parallele
Resonanzkreise dar, die als Sperrkreise dienen. Sie schwächen die Sendeleistung auf dem Weg
zum Empfänger bzw. Vorverstärker erheblich ab (Transmissionsfaktor ≤ −50 dB) und das fast
ungeschwächte Sendesignal wird an die Spule geleitet (Transmissionsfaktor ≈ −0,5 dB).
Empfangsfall Im Empfangsfall werden die PIN-Dioden (D1 bis D3) im Sperrbereich betrie-
ben (ca. −30 V bzw. ca. −30/2 V = −15 V). In diesem Zustand haben die PIN-Dioden eine ge-
ringe Kapazität von etwa 2 pF, zu der ein sehr hoher Widerstand parallel liegt (≥ 10 kΩ). Ein
Signal vom Sender, z. B. Rauschen, wird somit an der Diode D3 weitgehend reflektiert (Trans-
missionsfaktor (Tx → Rx)<−33 dB, ohne Vorverstärkung). Die beiden abgestimmten Pi-
Glieder verhalten sich in diesem Fall wie λ/4 lange Leitungen mit einer Eingangsimpedanz von
50 Ω (Abschnitt 2.3.5.2). Ein schwaches Empfangssignal von der Spule wird somit mit einer ge-
ringen Dämpfung zum Vorverstärker übermittelt (Transmissionsfaktor ≈ −0,5 dB). Der Vor-
verstärker wurde auf eine Verstärkung von 29,5 dB bis 30,5 dB bei 78,6 MHz abgestimmt.
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Am Vorverstärker wird eine Versorgungsspannung von 10 V über das Koaxialkabel angelegt,
das den Ausgang des Vorverstärkers mit dem jeweiligen Empfangskanal des MR-Tomographen
verbindet.
Gleichstrom- und HF-Leitungen Wie bei der zuvor beschriebenen Sende-Empfangs-Weiche
für Quadratureinspeisung und -empfang werden HF-Drosseln (L2 = 8,2 µH) mit einer Ei-
genresonanzfrequenz (englisch self resonant frequency, SRF) bei etwa 78,6 MHz verwendet
(SRF = 80 MHz), um HF-Signale auf den Gleichstromleitungen zu blockieren, sowie Kon-
densatoren mit einer geringen HF-Impedanz (C2 = C3 = 1 nF), um Gleichstromsignale auf
den HF-Leitungen zu blockieren. Die Sperrkondensatoren in der HF-Sendekette (C2) halten
höheren HF-Leistungen stand, die Sperrkondensatoren vor dem Vorverstärkereingang müssen
nur geringeren HF-Leistungen standhalten (C3). Die HF-Erde der Sende-Empfangs-Weiche
und die HF-Erde des Vorverstärkers sind nicht direkt verbunden, sondern über sechs parallele
Kapazitäten von 1 nF, um Gleichströme zwischen diesen beiden Bereichen zu blockieren.
Streuparameter der optimierten HF-Sende- und Empfangskette
Die Transmissionsfaktoren der optimierten HF-Sende- und Empfangskette der Vierkanal-
Einspeisung 4P 1Txopt 4Rx, welche aus vier Quadraturhybriden, sechs Verzögerungsleitun-
gen und vier Sende-Empfangs-Weichen aufgebaut ist, wurden mit einem Netzwerkanalysator
(E5061A, Agilent Technologies, Santa Clara, CA, USA) bestimmt. Hierbei wurde zwischen
dem Sendefall und dem Empfangsfall unterschieden. Die Messung der Transmissionsfaktoren
wurde ohne eine Vorverstärkung durchgeführt. Aus den Werten für die Transmissionsfakto-
ren folgt, dass die HF-Sende- und Empfangskette der optimierten Vierkanal-Einspeisung die
gewünschten Eigenschaften aufweist.
Tabelle 3.4: Mittlere Transmissionsfaktoren Sij des Dreitors (Tx, Spule, Rx). Es wurde zwischen dem
Sendefall und dem Empfangsfall unterschieden. Die Messung der Transmissionsfaktoren wurde ohne
eine Vorverstärkung durchgeführt.
j → i Sendefall Erläuterung Empfangsfall Erläuterung
Tx → Pi (−6, 76± 0, 09) dB ≈ 1/4 der Leistung, (−32, 3± 1, 5) dB Gute Isolation
geringe Verluste2
Pi → Rxi (−42, 7± 2, 2) dB Gute Isolation > −1,0 dB Geringe Verluste
Tx → Rxi (−53, 8± 3, 3) dB Gute Isolation (−35, 0± 1, 5) dB Gute Isolation
Vorverstärker und Koaxialleitungen zwischen den Weichen und den Einspeisestellen
Die vier verwendeten Vorverstärker auf den vier Sende-Empfangs-Weichen haben die folgen-
den Eigenschaften bei 78,6 MHz:
• Verstärkung zwischen 29,5 dB und 30,5 dB
• Ausgangsimpedanz Zout ≈ 50 Ω
2Aufgrund der Signalaufspaltung in vier Signale würde bei einem Signalweg ohne Verluste der Transmissions-
faktor −6,02 dB betragen. Folglich treten hier im Mittel zusätzliche Verluste von −0,74 dB auf.
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Im Empfangsfall wird die Eingangsimpedanz des Vorverstärkers über die gesamte HF-Emp-
fangskette inklusive Koaxialleitungen zu den Anschlüssen auf den Verstrebungen der HF-
Birdcage-Spule transformiert. Die Länge der Koaxialleitungen wurde so gewählt, dass die
Eingangsimpedanz des Vorverstärkers auf eine hohe Impedanz von ca. 400 Ω transformiert
wird (Abschnitt 2.3.4). Infolgedessen werden die Ströme in der HF-Spule und die Wechsel-
wirkung zwischen den Empfangskanälen reduziert [Roemer et al., 1990].
Im Sendefall sind alle Hardwarekomponenten auf 50 Ω angepasst. Die Koaxialleitungen haben
ebenfalls einen Wellenwiderstand von 50 Ω. Zur Erhaltung der zuvor optimierten Sendephasen
und der gleich großen Sendeamplituden müssen die vier Koaxialleitungen zwischen den Sende-
Empfangs-Weichen zu den vier Einspeisestellen jeweils die gleichen Phasenverzögerungen und
Leistungsverluste erzeugen.
3.1.2.8 Hochfrequenzleistungssensoren
Die HF-Leistung, die während einer MR-Messung am Spulenstecker appliziert und reflektiert
wird, kann mit Hilfe eines Richtkopplers und zweier Leistungssensoren (NRPZ211, Rohde
& Schwarz, München, Deutschland) gemessen werden. Direkt hinter dem X-Kern-Verstärker
befindet sich ein symmetrischer Richtkoppler mit vier Toren (Abbildung 3.22). Der Hauptan-
teil der an PRK1 applizierten HF-Leistung wird im Hauptzweig (PRK1 → PRK2) übertragen
(Abbildung 3.22a). Das Gleiche gilt für die reflektierte HF-Leistung, die an PRK2 eintritt (Ab-
bildung 3.22b, PRK2 → PRK1). Bei einem Richtkoppler wird eine an Tor PRK1 einlaufende
Welle auf Tor PRK3 und eine an Tor PRK2 einlaufende Welle auf Tor PRK4 gekoppelt.
(a) Applizierte Leistung (b) Reflektierte Leistung
Abbildung 3.22: Richtkoppler. (a) Der Hauptanteil der an PRK1 applizierten HF-Leistung wird im
Hauptzweig (PRK1 → PRK2) übertragen. Ein sehr geringer Anteil der an PRK1 einlaufenden Welle
wird auf Tor PRK3 gekoppelt. (b) Der Hauptanteil der reflektierten HF-Leistung, die an PRK2 eintritt,
wird im Hauptzweig (PRK2 → PRK1) übertragen. Ein sehr geringer Anteil der an PRK2 einlaufenden
Welle wird auf Tor PRK4 gekoppelt.
Die geringfügig ausgekoppelte HF-Leistung Pappl′ und Preflek′ wird mit zwei Leistungssensoren
gemessen. Eine hierfür vorgesehene Software (Power Viewer Plus, Rohde & Schwarz, Mün-
chen, Deutschland) berechnet aus den gemessenen Leistungen (Pappl′ , Preflek′) die vorlaufende
sowie die reflektierte HF-Leistung im Hautzweig (Pappl, Preflek). Hierbei berücksichtigt die
Software den Koppelfaktor des Richtkopplers von −53,9 dB.
Zur Ermittlung der applizierten HF-Leistung an einer gesteckten HF-Spule muss weiterhin
der Transmissionsfaktor im Koaxialkabel bis zu dem Spulensteckplatz des MR-Tomographen
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beachtet werden (Transmissionsfaktor −1,59 dB, gemessen mit Netzwerkanalysator E5071C,
Agilent Technologies, Santa Clara, CA, USA). Die akzeptierte Leistung am Spulenstecker
Pakzep Stecker ergibt sich somit aus:
Pappl Stecker = Pappl · 10−1,59/10 (3.3)
Die applizierte HF-Sendeleistung an allen Einspeisestellen der Birdcage-Spule Pappl Ports hängt
von der applizierten Leistung am Spulenstecker Pappl Stecker sowie von den Leistungsverlusten
in der gesamten Sendekette der HF-Spule ab. Diese Verluste spiegeln sich bei der optimier-
ten Vierkanal-Einspeisung (4P 1Txopt 4Rx) in einem Transmissionsfaktor von −1,2 dB wider
(gemessen mit Netzwerkanalysator E5071C, Agilent Technologies, Santa Clara, CA, USA):
Pappl Ports = Pappl Stecker · 10−1,2/10 (3.4)
3.1.2.9 Körperphantome
Zwei Körperphantome werden als eine zum menschlichen Körper vergleichbare Beladung der
HF-Spule verwendet. Ein Phantom wird zur Messung im MR-Tomographen liegend eingesetzt
(MR-Phantom, Abbildung 3.23a). Das andere wird zur Messung von HF-Feldern innerhalb
der Phantomflüssigkeit eingesetzt und muss hierfür stehend positionierbar und an der Ober-
seite offen sein (HF-Phantom, Abbildung 3.23b). Beide Phantome bestehen aus einem Hohl-
zylinder aus Acrylglas mit einer ovalen Grundfläche und einer Länge von ca. einem halben
Meter. Das verwendete Acrylglas hat eine Dicke von 7,5 mm. Die Grundfläche des Phantoms
ist zusammengesetzt aus zwei Halbkreisen (Innenradius = 106,5 mm) und einem geraden Ab-
schnitt zwischen den Halbkreisen (Breite = 120 mm). Somit beträgt die gesamte innere Breite
der ovalen Grundfläche 335 mm und die innere Höhe der Grundfläche 213 mm bzw. 203 mm
(Abbildung 3.23c). Die innere Länge des Phantoms beträgt 510 mm.
(a) MR-Phantom (b) HF-Phantom (c) Grundfläche
Abbildung 3.23: Körperphantome als eine vergleichbare Beladung der HF-Spule zum menschlichen
Körper. (a) Das MR-Phantom wird zur Messung im MR-Tomographen liegend verwendet. (b) Das
HF-Phantom wird zur Messung von HF-Feldern innerhalb der Phantomflüssigkeit verwendet und ist
daher an der Oberseite offen. (c) Die Grundfläche der beiden Hohlzylinder aus Acrylglas ist oval.
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Die Flüssigkeiten in den Phantomen sollen dabei den menschlichen Torso repräsentieren.
Daher müssen die dielektrischen Eigenschaften der Phantomflüssigkeiten bei 78,6 MHz in et-
wa den mittleren dielektrischen Eigenschaften des Gewebes entsprechen, das sich im sensi-
tiven Bereich der HF-Spule befindet. Hierfür wurden zunächst die mittleren dielektrischen
Eigenschaften bei 78,6 MHz des menschlichen Torsos eines männlichen sowie eines weiblichen
Voxel-basierten heterogenen Körpermodells [Christ et al., 2010] bestimmt. Die dielektrischen
Eigenschaften der verschiedenen Gewebearten wurden aus der Datenbank von Hasgall et al.
entnommen [Hasgall et al.]. Die mittleren dielektrischen Eigenschaften für das männliche und





Abbildung 3.24: Coronaler 2D-Ausschnitt des Torsos eines männlichen und eines weiblichen Voxel-
basierten heterogenen Körpermodells [Christ et al., 2010]. Über die zugehörigen 3D-Ausschnitte des
jeweiligen Torsos werden die dielektrischen Eigenschaften des Gewebes gemittelt.
Tabelle 3.5: Mittlere dielektrische Eigenschaften bei 78,6 MHz des menschlichen Torsos eines männli-
chen sowie eines weiblichen Voxel-basierten heterogenen Körpermodells [Christ et al., 2010], bestimmt
durch Mittlung über die zu Abbildung 3.24 gehörigen 3D-Ausschnitte der beiden Körpermodelle. Die
dielektrischen Eigenschaften der verschiedenen Gewebearten wurden aus der Datenbank von Hasgall
et al. entnommen. Die Daten der beiden Körpermodelle wurde anschließend gemittelt.




Die Phantome wurden mit einer Flüssigkeit aus Wasser, Polyvinylpyrrolidon (PVP) und Koch-
salz (NaCl) befüllt. Die NaCl-Konzentration dieser Phantomflüssigkeit beträgt 339 mmol l−1
und ist somit etwa 2,5-mal so hoch wie die Na+-Konzentration der Zerebrospinalflüssigkeit
[Harrington et al., 2010]. Die dielektrischen Eigenschaften der Flüssigkeit wurden mit einer
Koaxialsonde gemessen (DAK-12, Schmid & Partner Engineering AG, Zürich, Schweiz). Bei
78,6 MHz beträgt die relative Permittivität ′r = 54 und die Leitfähigkeit σ = 0,43 S m−1.
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3.2 Simulation elektromagnetischer Felder der HF-Spule
Für die Simulationen der elektromagnetischen Feldverteilung (abgekürzt EM-Simulationen)
der HF-Spule wurde das Modul CST MWS der Software CST Studio Suite (CST AG, Darm-
stadt, Deutschland) verwendet. Die Simulation basiert auf der Finite-Integration-Methode
(englisch finite integration technique, FIT) von Weiland [1977]. Hierbei handelt es sich um ein


























Abbildung 3.25: Ablauf der 3D-Simulationen
Der Ablauf der 3D-Simulationen ist in Abbildung 3.25 gezeigt. Zunächst wird ein dreidi-
mensionales Simulationsmodell erstellt. Es enthält die Geometrie sowie die dielektrischen
Eigenschaften der HF-Spule und ihrer direkten Umgebung. In das Simulationsmodell werden
Anschlüsse (englisch ports) eingefügt, die als Einspeisestellen für die Feldanregung bei der
numerischen Feldlösung verwendet werden.
Weiterhin stellen diese Anschlüsse die Schnittstellen zwischen den 3D-Feldsimulationen und
der Netzwerk-Ko-Simulation (CST Design Studio) dar. In der Ko-Simulation können an diesen
Stellen z. B. elektrische Bauelemente und Einspeisestellen für HF-Signale eingefügt werden.
Für die einzelnen Anschlüsse werden die dreidimensionalen Feldsimulationen individuell durch-
geführt. Hierbei werden für jeden Anschluss die 3D-Feldverteilung im gesamten Simulations-
modell sowie die Streuparameter (S-Parameter, Abschnitt 2.3.2) berechnet. In der Netzwerk-
Ko-Simulation können dann z. B. Kapazitäten oder Induktivitäten einfügt werden oder es
können HF-Signale beispielsweise über ein Anpassnetzwerk eingespeist werden. An den Ein-
speisestellen in der Ko-Simulation können Phase und Amplitude eines applizierten HF-Signals
sowie die Quellimpedanz der Signalquelle ZQ eingestellt werden. Die Quellimpedanz wird im
Sendefall entsprechend der Systemimpedanz des Sendepfades bzw. im Empfangsfall entspre-
chend der Systemimpedanz der Vorverstärkerentkopplung gewählt. Durch eine Variation der
Kapazitäten und der Induktivitäten in der Netzwerk-Ko-Simulation können die S-Parameter
angepasst werden, ohne dass erneut eine 3D-Simulation durchgeführt werden muss.
Nach der Anpassung der S-Parameter werden die einzelnen Lösungen der 3D-Feldsimulationen
basierend auf den applizierten HF-Signalen an den Einspeisestellen kombiniert. Die resultie-
renden Verteilungen der elektrischen und magnetischen Felder können anschließend ausgewer-
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tet werden. Beispielsweise können das Sendefeld B+1 und das Empfangsfeld B−1 der HF-Spule
berechnet werden.
Weiterhin wird die Verteilung der Verlustleistungsdichte (englisch power loss density, PLD)
aus der elektrischen Feldverteilung und der Materialverteilung berechnet. In der Simulati-
onssoftware dient die Verlustleistungsdichte zur Berechnung der Spezifischen Absorptionsrate




Optimierung Für eine Optimierung der elektromagnetischen Felder können beispielsweise
die Eigenschaften der elektrischen Bauelemente in der Ko-Simulation verändert werden. Wei-
terhin kann das 3D-Simulationsmodell verändert werden. Für diesen Fall müssen allerdings
die 3D-Feldsimulationen erneut durchgeführt werden.
(a) Simulationsmodell mit Phantom (b) Simulationsmodell mit Körpermodell
Abbildung 3.26: Simulationsmodell der ovalen HF-Bircage-Spule und ihrer Umgebung im MR-
Tomographen mit verschiedenen Beladungen (blau: Spulenträger, hellgrau: Bohrung und Patienten-
tisch, dunkelgrau: Gradientensystem, beige: Phantomflüssigkeit).
3.2.1 Simulationsmodelle der entwickelten ovalen Birdcage-Spule
Die Simulationsmodelle der entwickelten Spulenkonfigurationen beinhalten die ovale HF-
Birdcage-Spule, deren Trägermaterial, die Beladung der Spule, den Patiententisch, die Boh-
rung des MR-Tomographen sowie das Gradientensystem (Abbildung 3.26). Hierbei werden
die Geometrie sowie die dielektrischen Eigenschaften dieser Strukturen beachtet. Das Gradi-
entensystem wird wie in den Arbeiten von Fiedler et al. [2017a] und von Orzada et al. [2017]
als Block aus PEC modelliert. Die Bezeichnung für das Material PEC leitet sich von dem
englischen Begriff perfect electrical conductor ab und für dessen Leitfähigkeit σ gilt σ → ∞.
Am Rand des Simulationsmodells werden offene Grenzflächen verwendet. Die elektromagneti-
schen Problemstellungen werden im Rahmen dieser Arbeit im Zeitbereich gelöst und es wird
ein rechtwinkliges Gitter zur Diskretisierung des Simulationsmodells verwendet.
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Die dreidimensionalen Simulationsmodelle der entwickelten ovalen Birdcage-Spule beinhalten
32 Anschlüsse, die wie bereits beschrieben die Schnittstellen zwischen den 3D-Feldsimulationen
und der Netzwerk-Ko-Simulation darstellen. Die Anschlüsse teilen sich wie folgt auf:
• 24 Anschlüsse auf den Verstrebungen zum Abstimmen
• 4 Anschlüsse auf vier Verstrebungen zum Einspeisen
• 4 Anschlüsse in zwei Endringen zur Auftrennung der Endringe
Die Kondensatoren zum Abstimmen der HF-Birdcage-Spule sowie die Kondensatoren zum
Blockieren von ungewünschten Strömen in den Endringen befinden sich in der Netzwerk-
Ko-Simulation. Weiterhin werden die HF-Signale über Anpassnetzwerke (Abschnitt 2.3.3.1)
eingespeist. Die übrigen Schaltungen der Sende- und Empfangskette sind nicht Teil der Si-
mulation. Deren Eigenschaften (Dämpfung, Phasenverschiebung, Leistungsaufteilung) werden
bei der Simulation und beim Vergleich von Simulation und Messung beachtet. Für die end-
gültige Spulenkonfiguration 4P 1Txopt 4Rx werden daher im Sendefall vier Signale mit den
optimierten Sendephasen an den Anpassnetzwerken der vier Einspeisestellen angelegt: −270°,
−197°, −124° und −17° (Abschnitt 3.1.2.7).
Da es sich bei der entwickelten HF-Spule um eine Sende- und Empfangsspule handelt, befindet
sich die HF-Hardware entweder im Sende- oder im Empfangszustand. Abhängig von diesem
Zustand werden den Signalquellen in der Ko-Simulation verschiedene Quellimpedanzen ZQ
zugeordnet:
• Sendefall ZQ = 50 Ω analog zum Sendekanal des MR-Tomographen
• Empfangsfall ZQ = 400 Ω Vorverstärkerentkopplung (Abschnitt 3.1.2.7)
3.2.2 Beladungen der HF-Spule in der EM-Simulation
Während der Entwicklung, Optimierung und Validierung der HF-Hardware wird die HF-
Spule in der EM-Simulation zunächst mit einem homogenen Körperphantom beladen (MR-
Phantom, Abschnitt 3.1.2.9). Im Simulationsmodell werden für die Phantomflüssigkeit die
ermittelten dielektrischen Eigenschaften verwendet (relative Permittivität ′r = 54, Leitfähig-
keit σ = 0,43 S m−1). Abbildung 3.26a zeigt einen beispielhaften transversalen Querschnitt
des Simulationsmodells mit dem ovalen MR-Phantom. Mit Hilfe dieses homogenen Körper-
phantoms ist ein Vergleich zwischen Messung und Simulation möglich.
Elektromagnetische Simulationen können allerdings auch zur Untersuchung von elektromagne-
tischen Feldern im menschlichen Körper dienen. Neben der Untersuchung der Verteilungen des
Sendefeldes B+1 und des Empfangsfeldes B−1 wird insbesondere eine Sicherheitsbetrachtung
der HF-Spule unter Berücksichtigung des Menschen ermöglicht. Hierbei liefert die Simulation
Informationen über realitätsnahe lokale Feldverteilungen, die so durch Messungen nicht erfasst
werden können. Daher ist eine simulationsbasierte Sicherheitsabschätzung essentiell. Deshalb
wird die HF-Spule im nächsten Schritt mit einem heterogenen Körpermodell beladen. Hier-
für wurden ein männliches und ein weibliches voxelbasiertes Körpermodell zweier erwachsener
Menschen verwendet [Christ et al., 2010]. Die nachfolgenden Angaben zu Alter, Gewicht sowie
Größe der Körpermodelle wurden aus Christ et al. [2010] entnommen:
• männliches Körpermodell Alter 34 J Gewicht 70 kg Größe 1,74 m
• weibliches Körpermodell Alter 26 J Gewicht 58 kg Größe 1,60 m
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Die verwendeten Körpermodelle haben eine räumliche Auflösung von (2 mm)3, während die
räumliche Auflösung des Berechnungsgitters höher aufgelöst sein kann. Jedem Voxel wird eine
Gewebeart zugeordnet. Die dielektrischen Eigenschaften sowie die Dichte der verschiedenen
Gewebearten wurden aus der Datenbank von Hasgall et al. entnommen [Hasgall et al.]. Infolge-
dessen spiegelt ein Körpermodell die Geometrie und die dielektrischen Eigenschaften eines
beispielhaften menschlichen Körpers wider. Die Positionierung der Körpermodelle in der HF-
Spule wurde variiert, um MR-Untersuchungen verschiedener Körperregionen zu simulieren.
In Abbildung 3.26b ist ein zentraler transversaler Querschnitt eines Simulationsmodells mit
einem anatomischen Körpermodell gezeigt. Hierbei befinden sich die Nieren im Zentrum der
HF-Spule.
3.2.3 Bestimmung der maximal zulässigen mittleren Hochfrequenzleistung
Mit heterogenen Körpermodellen können realistische Verteilungen der Spezifischen Absorpti-
onsrate SAR berechnet werden (Gleichung 3.5). In dem verwendeten Simulationsprogramm
können das globale, das Teilkörper- sowie das lokale SAR untersucht werden. Diese SAR-
Kriterien sowie deren Grenzwerte werden in Abschnitt 2.3.1.6 näher erläutert. Die Verteilung
der 10 g-gemittelten Spezifischen Absorptionsrate, die zur Untersuchung des lokalen SAR
dient, kann in der Software gemäß des Standards IEEE/IEC 62704-1 bestimmt werden.
In den EM-Simulationen der beiden Körpermodelle werden die Werte für das globale SAR
(SARglobal Sim), das maximale lokale SAR (SARmax lokal Sim) und die applizierte HF-Leistung
PSim bestimmt. Weiterhin wird das Teilkörper-SAR (SARTk Sim) sowie die exponierte Mas-
se des Teilkörpers (mTk) berechnet. In Tabelle 2.1 sind die Grenzwerte des mittleren SAR
(SARglobal Limit, SARTk Limit, SARlokal Limit) für die normale Betriebsart und für die kontrol-
lierte Betriebsart 1. Stufe aufgelistet.
Aus den ermittelten SAR-Werten und den entsprechenden mittleren SAR-Grenzwerten wer-
den die maximal zulässigen mittleren Hochfrequenzleistungen Pmax für das jeweilige SAR-
Kriterium und das jeweilige Körpermodell bestimmt.
Da sich die Spezifische Absorptionsrate proportional zur applizierten HF-Leistung verhält
(Gleichung 2.59), gelten die folgenden Zusammenhänge:












Die maximal zulässige mittlere Hochfrequenzleistung PHF max für ein Körpermodell wird ba-
sierend auf dem kritischsten SAR-Kriterium bestimmt, also dem SAR-Kriterium, für das sich
die geringste maximal zulässige mittlere Hochfrequenzleistung ergibt:
PHF max = Minimum(Pglobal max, PTk max, Plokal max) (3.9)
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3.3 Pulssequenzen und Bildrekonstruktion
Im ersten Teil dieses Abschnitts werden die verwendeten Pulssequenzen vorgestellt und deren
Eigenschaften erläutert. Der zweite Teil des Abschnitts beschäftigt sich mit der Bildrekon-
struktion.
3.3.1 Pulssequenzen
3.3.1.1 Kalibrierung der Referenzspannung
Für jede Kombination aus HF-Spule und Beladung der Spule muss zunächst die Referenz-
spannung URef bestimmt werden. Laut Definition des Herstellers des MR-Tomographen stellt
die Referenzspannung die Spannung dar, mit der für einen rechteckförmigen Anregungspuls
der Dauer tPuls = 1 ms die Magnetisierung invertiert wird (α = 180°) bzw. mit der für einen
rechteckförmigen Anregungspuls mit Dauer tPuls = 0,5 ms die Magnetisierung um α = 90°
ausgelenkt wird.
Aus der Referenzspannung wird für jeden Puls einer Pulssequenz abhängig von seinen Para-
metern wie z. B. Pulsform, Flipwinkel α und Pulsdauer tPuls die benötigte Pulsspannung UPuls
berechnet. Für einen Rechteckpuls gilt: UPuls ist proportional zu 1/tPuls sowie proportional
zu α (Tabelle 3.6). Daher wird die Kalibrierung von URef auch als Flipwinkelkalibrierung
bezeichnet. Zur Kalibrierung wird in dieser Arbeit eine globale Anregung durchgeführt und
anschließend das globale Signal ausgelesen. Es werden die folgenden Sequenzparameter zur
globalen Kalibrierung von URef verwendet: Pulsdauer tPuls = 2 ms, Echozeit TE = 1,1 ms,
Repetitionszeit TR = 550 ms, ansteigende Pulsspannung UPuls von 0 V bis 444 V mit 32 Mess-
punkten.
Die Referenzspannung URef wird aus dem resultierenden Signalverlauf bestimmt, indem der
Betrag einer Sinusfunktion an die Daten gefittet wird. Das erste Maximum des Signalverlaufs
bei UMaximum entspricht dem Signal des HF-Pulses mit einem Flipwinkel von 90° bei einer
verwendeten Pulsdauer von tPuls = 2 ms (UMaximum = URef/4).
Tabelle 3.6: Pulsspannungen UPuls in Abhängigkeit von der Referenzspannung URef
Flipwinkel α Pulsdauer tPuls Pulsspannung UPuls
180° 1,0 ms URef
90° 0,5 ms URef
90° 1,0 ms URef/2
90° 2,0 ms URef/4
45° 1,0 ms URef/4
3.3.1.2 Dichteangepasste Radialsequenz
Im Rahmen dieser Arbeit wird die dichteangepasste 3D-Radialsequenz von Nagel et al. [2009]
(englisch density adapted 3D projection reconstruction, DA-3DPR) zur Aufnahme von 23Na-
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MR-Daten verwendet, welche auf einer herkömmlichen radialen Auslese basiert. Die Auslese
erstreckt sich entlang radialer Projektionen im k-Raum, wobei jede Projektion im k-Raum-
Zentrum beginnt (Zentrum → außen, englisch center → out). Zur Ortskodierung wird eine
reine Frequenzkodierung mit einem Gradienten Gx,y,z(t) (Abschnitt 2.2.1) verwendet und
folglich weder eine Phasenkodierung noch eine Schichtselektion.
Bei der konventionellen radialen Auslese sind die Abtastpunkte auf den Projektionen äqui-
distant und folglich wird das k-Raum-Zentrum dichter abgetastet als der äußere Bereich des
k-Raumes. Um diesem Zustand entgegenzuwirken, wurde der Auslesegradient Gx,y,z der DA-
3DPR-Sequenz von Nagel et al. [2009] angepasst, um eine effizientere Abtastung des k-Raums
zu erzielen, indem die Homogenität der Abtastdichte des k-Raums erhöht wurde.
Das Sequenzschema der dichteangepassten Radialsequenz (DA-3DPR) ist in Abbildung 3.27
dargestellt. Zu Beginn wird das Spinsystem durch einen nicht-selektiven HF-Sendepuls mit
einer Dauer von tPuls angeregt. Der Gradient Gx,y,z zum Auslesen des ortsaufgelösten Kern-
spinsignals beginnt nach der sogenannten Echozeit TE. Der Betrag des angepassten Gradien-
ten Gx,y,z(t) besteht aus drei Teilen. Zunächst steigt er linear an, gefolgt von einem Plateau




Die Sequenz beginnt mit einem
HF-Anregungspuls mit einer Dauer
von tPuls. Die Zeitachse startet in
der Mitte des HF-Pulses (t = 0).
Der Gradient Gx,y,z zum Auslesen
des ortsaufgelösten Kernspinsignals
beginnt nach der sogenannten
Echozeit TE. Zunächst steigt der
Gradient linear an, gefolgt von
einem Plateau sowie dem dich-
teangepassten Teil des Gradienten
(TRO: Auslesezeit, englisch readout
time).
Zwischen dem Anregungspuls und dem Auslesegradienten findet keine Präparation der Ma-
gnetisierung statt. Daher kann die Signalauslese kurz nach dem Ende des Anregungspuls
beginnen, z. B. nach 50µs bis 100 µs. Eine schnelle Auslese ist von besonderer Relevanz bei
der 23Na-MR-Bildgebung, da das Kernspinsignal aufgrund von sehr kurzen transversalen Re-
laxationszeiten schnell zerfällt (Abschnitt 2.1.6).
Nach der sogenannten Repetitionszeit TR wiederholt sich das abgebildete Sequenzschema
(nicht in der Abbildung gezeigt) und die nächste Projektion wird aufgenommen. Das Verhält-
nis zwischen der Pulsdauer tPuls und der Repetitionszeit TR beschreibt den Aussteuergrad des
HF-Pulses (englisch duty cycle, DC): DC = tPuls/TR.
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Wie bei der herkömmlichen radialen Auslese werden die radialen Projektionen homogen im
k-Raum verteilt. Dies wurde von Nagel et al. [2009] basierend auf einem Algorithmus von Rak-
hmanov et al. [1994] realisiert. Die Endpunkte der nacheinander aufgenommenen Projektionen
liegen spiralförmig auf der Oberfläche des k-Raumvolumens.
Weiterhin bietet eine radiale Auslese den Vorteil, dass Artefakte, die aufgrund der physiolo-
gischen Atembewegung auftreten, reduziert werden [Glover und Pauly, 1992].
3.3.1.3 Sendefeldkartierung mit der Double-Angle-Methode
Die Kartierung des Sendefelds B+1 wird mit der Double-Angle-Methode von Insko und Bolin-
ger [1993] durchgeführt. Für diesen Zweck werden zwei MR-Aufnahmen mit unterschiedlichen
Flipwinkeln α durchgeführt: α1 und α2 = 2 ·α1. Die restlichen Sequenzparameter, außer Flip-
winkel α und Pulsdauer tPuls, werden bei beiden Aufnahmen nicht verändert. Im Rahmen
dieser Arbeit wird für beide Aufnahmen die dichteangepasste 3D-Radialsequenz (DA-3DPR,
Abschnitt 3.3.1.2) verwendet. Um Einflüsse der longitudinalen Relaxation zu vermeiden (Ab-
schnitt 2.1.5), müssen lange Repetitionszeiten im Vergleich zur longitudinalen Relaxationszeit
T1 gewählt werden, z. B. TR = 250 ms.
Die Flipwinkelkarte αKarte wird aus dem Verhältnis V12 der beiden Bilder SBild1(α1) und
























Bei den Sendefeldkartierungen, die für diese Arbeit durchgeführt werden, wird der doppelte
Flipwinkel α2 = 2·α1 durch eine doppelt so lange Pulsdauer tPuls und nicht durch eine doppelt
so hohe Pulsspannung UPuls realisiert (Tabelle 3.7, Tabelle 3.6). Die mittlere applizierte HF-
Leistung PHF Mittel ergibt sich aus der applizierten HF-Leistung während des HF-Pulses PPuls
sowie aus dem Aussteuergrad des HF-Pulses (DC = tPuls/TR) wie folgt:






Bei der obenstehenden Gleichung wurde angenommen, dass die Impedanz der HF-Spule ZSpule
ungefähr 50 Ω beträgt.
Für eine Aufnahme von B1-Karten muss keine hohe Auflösung gewählt werden. Eine grobe
nominelle Auflösung von beispielsweise (∆x)3 = (10 mm)3 ist ausreichend, da sich im All-
gemeinen die B1-Karten, speziell von homogenen HF-Spulen, auf kleinen räumlichen Skalen
nicht entscheidend verändern.
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Tabelle 3.7: Beispielhafte Parameter der HF-Pulse bei der Sendefeldkartierung
Flipwinkel Pulsdauer Pulsspannung Mittlere HF-Leistung
α tPuls UPuls PHFMittel
α1 tPuls 1 UPuls 1 P1 Mittel
2 · α1 2 · tPuls 1 UPuls 1 2 · P1 Mittel
45° 1,0 ms URef/4 ≈ (URef)
2
16·50 Ω · 1 msTR
90° 2,0 ms URef/4 ≈ (URef)
2
16·50 Ω · 2 msTR
Bei einer homogenen Phantomflüssigkeit ist die Spindichte ρS innerhalb der Phantomflüssig-
keit konstant. Die Karte des Empfangsfeldes B−1 Karte kann in diesem Fall wie folgt aus dem
Bild SBild1 und der Flipwinkelkarte αKarte berechnet werden:






Bei der dreidimensionalen Golden-Angle-MR-Aufnahme von Chan et al. [2009] wird die Abtas-
tung des kugelförmigen k-Raumes angepasst, sodass die Abtastung pseudorandomisiert und
somit näherungsweise gleichmäßig stattfindet, auch in einem beliebigen Zeitintervall. Daher
wird eine 3D-Rekonstruktion von Teilmengen der Gesamtmenge an Projektionen ermöglicht,
während weiterhin eine näherungsweise gleichmäßige k-Raum-Abtastung in den Teilmengen
erhalten bleibt [Chan et al., 2009; Resetar et al., 2015]. Die Methode von Chan et al. [2009]
stellt eine Erweiterung der 2D-Methode von Winkelmann et al. [2007] dar. Die 3D-Golden-
Angle-Aufnahme basiert auf den 2D Goldenen Schnitten (englisch golden means) ϕ1 = 0, 4656
und ϕ2 = 0, 6823.
Abbildung 3.28: Polarwinkel Θn und
Azimutwinkel Φn der n-ten Projektion
bei der 3D-Golden-Angle-Aufnahme
Nach einer Erweiterung der Methode auf eine Ausle-
se entlang radialer Projektionen im k-Raum, die im k-
Raum-Zentrum beginnen, wird die Richtung der n-ten
Projektion (n = 1 . . . NProjek) wie folgt durch den Po-
larwinkel Θn und den Azimutwinkel Φn beschrieben:
dz,n = (2 · {(n− 1) · ϕ2})− 1 (3.16)
Θn = arccos (dz,n) (3.17)
Φn = 2pi ({(n− 1) · ϕ1}) (3.18)
Hierbei beschreibt dz,n die maximale (dz,n ≥ 0) bzw.
minimale (dz,n < 0) z-Komponente der betreffenden ra-
dialen Projektion. Mit den geschweiften Klammern { }
wird die Operation zur Verwendung des Nachkomma-
anteils (englisch fractional part) beschrieben, wie z. B.
bei {1, 3646} = 0, 3646.
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3.3.2 Bildrekonstruktion
3.3.2.1 Mehrkanal-Signalkombination
Besitzt eine HF-Spule mehrere Empfangskanäle, so müssen die empfangenen Kernspinsignale
der einzelnen Kanäle zunächst zu einem Signal kombiniert werden. Konventionell wird in
der MR-Tomographie die Wurzel aus dem quadratischen Mittel der rekonstruierten MR-
Bilder der einzelnen Kanäle verwendet. Diese Kombination wird im Englischen als sum of
squares bezeichnet und wird daher mit SOS-Kombination abgekürzt. Somit werden nur die
aufgenommenen Signale der einzelnen Kanäle (Si) zur Signalkombination verwendet und keine










3.3.2.2 Nicht-uniforme schnelle Fouriertransformation
In der klinischen Routine wird der k-Raum im Allgemeinen auf einem kartesischen Gitter
abgetastet. Zur Rekonstruktion des zugehörigen MR-Bildes kann in diesem Fall die Schnel-
le Fouriertransformation (englisch fast fourier transform, FFT) verwendet werden. Bei einer
radialen Auslese wird der k-Raum im Allgemeinen nicht an den Punkten eines kartesischen
Gitters abgetastet. Für die Anwendung einer Schnellen Fouriertransformation muss der Si-
gnalwert eines jeden Datenpunktes zunächst auf die benachbarten Punkte eines kartesischen
Gitters interpoliert werden. Im Rahmen dieser Arbeit wird hierfür die nicht-uniforme schnel-
le Fouriertransformation (englisch nonuniform fast Fourier transform, NUFFT) verwendet
[Fessler und Sutton, 2003].
3.3.2.3 Compressed-Sensing-basierte Rekonstruktion
Das Compressed Sensing (deutsch die komprimierte Erfassung) ist ein Verfahren zur Auf-
nahme und Rekonstruktion von dünnbesetzten Signalen. Bei einer radialen Auslese hat ei-
ne Unterabtastung des k-Raums inkohärente Artefakte zur Folge. Unterabgetastete radiale
MR-Daten sind daher sehr gut für eine Compressed-Sensing-basierte Rekonstruktion geeignet
[Candès et al., 2006; Donoho, 2006; Lustig et al., 2007]. Dabei wird die Kompressibilität des
zu rekonstruierenden Bildes in einer geeigneten Transformationsdomäne genutzt.
Lustig et al. [2007] nutzten erstmalig die Compressed-Sensing-basierte Rekonstruktion in der
MR-Bildgebung, um durch Unterabtastung eine schnelle 1H-Bildgebung zu ermöglichen. Für
die herkömmliche 23Na-MR-Bildgebung ergeben sich verhältnismäßig lange Messzeiten (ca.
15 min bis 45 min). Madelin et al. [2012] wendeten daher die Compressed-Sensing-basierte
Rekonstruktion auf unterabgetastete radiale 23Na-MR-Daten an, um die relativ lange Messzeit
zu reduzieren.
Durch eine Anpassung der Transformation kann die Dünnbesetztheit erhöht werden. Doneva
et al. [2010] und Caballero et al. [2014] verwendeten bei der Rekonstruktion von 1H-MR-Daten
für diese Anpassung der Transformation ein adaptives Lexikon. Behl et al. [2016] wendeten
erstmalig die Compressed-Sensing-basierte Rekonstruktion mit einem angepassten Lexikon
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(englisch 3D Dictionary-Learning Compressed-Sensing Reconstruction, 3D-DLCS) auf unter-
abgetastete radiale dreidimensionale 23Na-MR-Daten an und reduzierten dadurch das Rau-
schen sowie Unterabtastungsartefakte. Hierbei wurde ein adaptives Lexikon verwendet, das
bei jedem Iterationsschritt aktualisiert wurde. Behl et al. [2016] zeigten, dass die 3D-DLCS-
Rekonstruktion zu einer besseren Bildqualität führt, insbesondere wenn das Rauschen in
den aufgenommenen Rohdaten durch Mittelung reduziert wird und das Bildrauschen folglich
durch die Unterabtastung dominiert wird.
Im Rahmen dieser Arbeit wird die 3D-DLCS-Rekonstruktion von Behl et al. [2016] auf unter-
abgetastete radiale 23Na-MR-Daten des Körperstamms angewendet. Zur Initialisierung der
iterativen Rekonstruktion wird der Wert aller Voxel in der Bildmatrix auf Null gesetzt. Wie
bei Behl et al. [2016] werden anschließend die folgenden Schritte iterativ durchgeführt: Mit
dem K-SVD-Algorithmus von Aharon et al. [2006] wird das Lexikon angepasst und es wird
eine dünnbesetzte Darstellung des Signals ermittelt. Im folgenden Schritt wird das Verfahren
der konjugierten Gradienten verwendet [Hestenes und Stiefel, 1952], um das aktuelle Bild zu
berechnen.
Die Compressed-Sensing-basierte Rekonstruktion wird hierbei in Kombination mit der 23Na-
HF-Birdcage-Spule mit vier Empfangskanälen (4P 1Txopt 4Rx) angewendet. Die Rekonstruk-
tion wird zunächst für jeden der vier Kanäle einzeln durchgeführt. Das endgültige Bild
wird dann aus den vier separat rekonstruierten Bildern mittels SOS-Kombination berechnet
(Abschnitt 3.3.2.1). Bei der 23Na-Bildgebung des Abdomens wird ein Wichtungsparameter
für die Datenkonsistenz von λ = 0, 5 gewählt. Aufgrund des niedrigeren Signal-zu-Rausch-
Verhältnisses (SNR) bei der 23Na-Bildgebung der Lunge wird hier eine Datenkonsistenzwich-
tung von λ = 0, 3 gewählt.
3.4 Nachverarbeitung der rekonstruierten MR-Bilder
Registrierung
Eine Bildregistrierung kann z. B. angewendet werden, wenn sich die Lage eines Objekts zwi-
schen zwei aufgenommenen Bildern ändert. Hierbei wird nach einer Transformation gesucht,
die eines der beiden Bilder in eine möglichst hohe Übereinstimmung mit dem anderen Bild
bringt.
Im Rahmen dieser Arbeit wird für die Registrierung zweier Bilder der FLIRT-Algorithmus
[Jenkinson et al., 2002; Jenkinson und Smith, 2001] der Software FSL (FMRIB Software Libra-
ry, FMRIB, Oxford, UK) verwendet [Jenkinson et al., 2012]. FLIRT steht hierbei für den eng-
lischen Ausdruck FMRIB’s Linear Image Registration Tool. Es wird eine rigide Registrierung
mit sechs Freiheitsgraden durchgeführt: drei Translations- und drei Rotationsfreiheitsgrade.
Maskierung
MITK (Medical Imaging Interaction Toolkit, DKFZ, Heidelberg, Deutschland) ist eine Soft-
ware zur interaktiven Verarbeitung von medizinischen Aufnahmen [Nolden et al., 2013; Wolf
et al., 2005], die u. a. eine interaktive Segmentierung ermöglicht. In dieser Arbeit wird ein
regionenorientiertes Segmentierungsverfahren in 2D verwendet, das sogenannte region gro-
wing [Maleike et al., 2009]. Es dient zur Maskierung der linken sowie der rechten Niere in
23Na-MR-Bildern des Abdomens.
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3.5 Intrinsische respiratorisch separierte Rekonstruktion
Die konventionelle MR-Bildgebung des Körperstamms wird beeinträchtigt durch physiolo-
gische Bewegungen, z. B. aufgrund der Atmung oder der pulsatilen Kontraktion des Herzens.
Die Bewegungen führen im Allgemeinen zu Verwischungen oder Verschiebungen im rekon-
struierten MR-Bild. Physiologische Signale, wie z. B. das Atemsignal oder die Herzaktivität,
können rückwirkend nach einer MR-Untersuchung zur Sortierung der aufgenommenen MR-
Daten dienen, z. B. in verschiedene Atemphasen oder in verschiedene Phasen des Herzzyklus.
Folglich sind die Beeinträchtigungen durch die physiologische Bewegung im Allgemeinen in
den separierten Datensätzen reduziert.
Zum einen können externe Sensoren diese physiologischen Signale liefern, zum anderen kön-
nen die physiologischen Signale auch direkt aus den kontinuierlich aufgenommenen MR-Daten
gewonnen werden. Im Rahmen dieser Arbeit wird das Atemsignal erstmalig retrospektiv aus
den aufgenommenen 23Na-Kernspinsignalen berechnet. Wie beispielsweise in den Arbeiten
von Larson et al. [2004], von Hiba et al. [2006] sowie von Feng et al. [2016] wird das Signal
jeder Projektion im k-Raum-Zentrum ausgewertet. Das ermittelte Atemsignal dient dann zur
Sortierung der aufgenommenen Projektionen in verschiedene Atemphasen. Durch die Ver-
wendung der 3D-Golden-Angle-MR-Aufnahme (Abschnitt 3.3.1.4) wird gewährleistet, dass
die k-Raum-Abtastung in den resultierenden Teilmengen der aufgenommenen Projektionen
näherungsweise gleichmäßig ist [Chan et al., 2009; Resetar et al., 2015]. Die Teilmengen werden
dann separat rekonstruiert. Aus einer MR-Aufnahme, die unter freier Atmung stattgefunden
hat, können mit dieser Methode mehrere 23Na-MR-Bilder rekonstruiert werden, die verschie-
denen Atemphasen zugeordnet werden. Diese Methode wird als intrinsische respiratorisch
separierte Rekonstruktion bezeichnet.
In diesem Abschnitt wird zunächst die Ermittlung des intrinsischen Atemsignals aus den
aufgenommenen MR-Daten beschrieben. Weiterhin wird das intrinsische Atemsignal mit dem
extrinsischen Atemsignal verglichen, welches während der MR-Messung mit einem Atemgurt
(Abschnitt 3.1.1.1) aufgenommen wurde.
3.5.1 Bestimmung des intrinsischen Atemsignals
Für die 23Na-MR-Aufnahme zur intrinsischen respiratorisch separierten Rekonstruktion wer-
den die dichteangepasste 3D-Radialsequenz (DA-3DPR-Sequenz) von Nagel et al. [2009] und
die 3D-Golden-Angle-Abtastung des k-Raumes von Chan et al. [2009] verwendet. Wie in Ab-
schnitt 3.3.1.2 beschrieben, beginnt hierbei jede Projektion im k-Raum-Zentrum. Das MR-
Signal im k-Raum-Zentrum ist direkt proportional zur Summe der Transversalmagnetisie-
rung, gewichtet mit dem Sende- und dem Empfangsprofil der HF-Spule [Larson et al., 2004].
Das Signal ist daher u. a. mit der Menge an natriumhaltigem Gewebe im sensitiven Bereich
der HF-Spule verknüpft [Platt et al., 2017b]. Ändert sich diese Menge im sensitiven Bereich
der Spule aufgrund der Atembewegung, so kann das Atemsignal aus dem 23Na-Signal im
k-Raum-Zentrum abgeleitet werden [Larson et al., 2004]. Da die Datenaufnahme bei der her-
kömmlichen DA-3DPR-Sequenz nicht direkt im k-Raum-Zentrum beginnt, sondern erst auf
der Flanke des Gradienten, werden zwei zusätzliche Datenpunkte im k-Raum-Zentrum vor
Beginn des Gradienten aufgenommen. Diese beiden Datenpunkte werden gemittelt und dienen
zur Bestimmung des Atemsignals.
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Im Rahmen dieser Arbeit wird das intrinsische Atemsignal bei der In-vivo-23Na-MR-Bildge-
bung der Lunge und des Abdomens unter Verwendung der entwickelten ovalen HF-Birdcage-
Spule (4P 1Txopt 4Rx) untersucht. Es wird eine Repetitionszeit von TR = 20 ms angewendet
und die Aufnahme einer Projektion wird unmittelbar viermal wiederholt und dann gemittelt
(nMittelung = 5), bevor die nächste Projektion aufgenommen wird. Durch die Mittelung wird
das Signal-zu-Rausch-Verhältnis (SNR) der aufgenommenen Projektion erhöht. Hiervon profi-
tiert die Compressed-Sensing-basierte Rekonstruktion (Abschnitt 3.3.2.3). Folglich ergibt sich
eine zeitliche Auflösung für das intrinsische Atemsignal von ∆tZentrum = 5 · TR = 100 ms.
Die Auswertungsschritte zur Berechnung des 23Na-Signals im k-Raum-Zentrum SZentrum wer-
den nachfolgend kurz zusammengefasst:
1. Mittelung über die beiden Datenpunkte im k-Raum-Zentrum
2. Mittelung über fünf Projektionen (nMittelung = 5)
3. SOS-Kombination der vier Empfangssignale (Abschnitt 3.3.2.1)
In Abbildung 3.29 sind die resultierenden 23Na-Signalverläufe im k-Raum-Zentrum SZentrum
für ein statisches Phantom und für beispielhafte In-vivo-23Na-MR-Untersuchungen der Lun-
ge und des Abdomens von Proband1 dargestellt. Im Vergleich zum Signal des Phantoms
zeigen die In-vivo-Signale im k-Raum-Zentrum verstärkte Signalschwankungen, die bei der
Untersuchung der Lunge im Vergleich stärker ausgeprägt sind als bei der Untersuchung des
Abdomens.
Abbildung 3.29: Zeitliche 23Na-Signale im k-Raum-Zentrum SZentrum (a) für ein statisches Phantom
und für beispielhafte In-vivo-23Na-MR-Untersuchungen (b) der Lunge (Proband1Lunge) und (c) des
Abdomens (Proband1Abd) mit ∆tZentrum = 5 · TR = 100 ms. Die In-vivo-Signale zeigen verstärkte
Signalschwankungen im Vergleich zum Signal des Phantoms. Aufgrund der Atembewegung ändert sich
die Menge des natriumhaltigen Gewebes im sensitiven Bereichs der HF-Spule und als Folge ändert
sich das Signal im k-Raum-Zentrum SZentrum entsprechend. Bei der Untersuchung (b) der Lunge sind
die Signalschwankungen im Vergleich stärker ausgeprägt als bei der Untersuchung des Abdomens (c).
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Abbildung 3.30: Gauß-Filter
Durch Filterung des 23Na-Signals im k-Raum-Zentrum
SZentrum wird das intrinsische Atemsignal ermittelt (sie-
he Abbildung 3.31). Zunächst wird ein Filter ohne Pha-
senverschiebung [Oppenheim et al., 1999] unter Verwen-
dung eines digitalen Gauß-Filters mit einer Breite von
zehn Datenpunkten und einer Varianz von σ2 = 52 auf
das Signal angewendet. Der digitale Gauß-Filter (Ab-












h(x) = 1 (3.21)
Das resultierende Signal SZentrumGauß zeigt kein Rauschen mehr. Anschließend wird eine Basis-
linienkorrektur basierend auf einem Medianfilter mit einer Breite von 50 Datenpunkten durch-
geführt (50 · 100 ms = 5 s). Zur Filterung wurde die Software Matlab (The MathWorks, Inc.,
Natick, MA, USA) verwendet. Aus der Anwendung dieser beiden Filter resultiert das intrin-
sische Atemsignal SZentrum Filter.
Das intrinsische Atemsignal kann dann zur Aufteilung des vollen Datensatzes in mehrere
Teilmengen dienen [Platt et al., 2017b]. Im Rahmen dieser Arbeit werden die aufgenommenen
Projektionen in zwei Teilmengen sortiert (Abbildung 3.31c):
• D1 für SZentrum Filter < 0
D1 enthält das Minimum sowie einen Teil der fallenden und steigenden Flanke
• D2 für SZentrum Filter ≥ 0
D2 enthält das Maximum sowie einen Teil der steigenden und fallenden Flanke
Diese beiden Teilmengen werden dem eingeatmeten bzw. dem ausgeatmeten Zustand zuge-
ordnet, wobei die Zuordnung von der Lage des Probanden in der HF-Spule abhängt:
• Fall 1: D1 eingeatmet, D2 ausgeatmet
• Fall 2: D1 ausgeatmet, D2 eingeatmet
Dies bedeutet weiterhin, dass sich das intrinsische Atemsignal im ersten Fall invers und im
zweiten Fall nicht invers zum Signal des Atemgurts verhält.
3.5.2 Bestimmung des extrinsischen Atemsignals
Weiterhin wird während der MR-Untersuchung das extrinsische Atemsignal mit einem Atem-
gurt (Abschnitt 3.1.1.1) aufgezeichnet, welches zum Vergleich des extrinsischen und des in-
trinsischen Atemsignals dient. Die zeitliche Auflösung des extrinsischen Atemsignals beträgt
20 ms. Das aufgenommene Atemsignal wird bereits vom Messsystem des MR-Tomographen
vorverarbeitet. Hierbei lernt das System anhand der vorhergehenden Schwankungen im Signal
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Abbildung 3.31: Bestimmung des intrinsischen Atemsignals sowie Aufteilung des vollen Datensatzes
in zwei Teilmengen für Proband1Lunge. (a) Der Ausgangspunkt für das intrinsische Atemsignal ist
das Signal im k-Raum-Zentrum SZentrum nach Mittelungen sowie nach SOS-Kombination der vier
Empfangssignale. (b) Ein Filter ohne Phasenverschiebung unter Verwendung eines digitalen Gauß-
Filters wird auf das Signal angewendet. (c) Weiterhin wird eine Basislinienkorrektur basierend auf
einem Medianfilter durchgeführt. Jeder Datenpunkt wird einer von zwei Teilmengen zugeordnet: D1
für SZentrum Filter < 0 und D2 für SZentrum Filter ≥ 0. Für Proband1Lunge wird die Teilmenge D1 dem
eingeatmeten Zustand zugeordnet (rot) und D2 dem ausgeatmeten Zustand (blau).
und skaliert daraufhin das Signal. Infolgedessen wird das Signal verändert und spiegelt daher
nicht den genauen Verlauf der Atmung wider.
In Abbildung 3.32 ist das aufgezeichnete Signal des Atemgurts gezeigt. Der dargestellte Aus-
schnitt entspricht dem Zeitbereich des intrinsischen Signals in Abbildung 3.31. Im ersten
Schritt wird das extrinsische Signal über jeweils fünf aufeinanderfolgende Datenpunkte ge-
mittelt, um die gleiche zeitliche Auflösung von 100 ms zu erhalten, mit der das intrinsische
Atemsignal ausgewertet wurde.
Um eine gute Vergleichbarkeit zum gefilterten intrinsischen Signal gewährleisten zu können,
erfolgt die weitere Auswertung analog zur Auswertung des intrinsischen Signals (Gauß-Filter
ohne Phasenverschiebung, Basislinienkorrektur). Aus der Anwendung dieser beiden Filter
resultiert das extrinsische Atemsignal SAtemgurt Filter.
Dieses Signal kann dann zur Aufteilung des vollen Datensatzes in mehrere Teilmengen dienen.
Hierbei ist das extrinsische Signal des Atemgurts im Vergleich zum eingeatmeten Zustand ge-
nerell höher als im ausgeatmeten Zustand, da das Luftkissen des Sensors stärker komprimiert
wird und so ein höherer Druck im Kissen vorherrscht. Der Verlauf des Signals hängt somit
nicht von der individuellen Messung ab. Wie bei der Einteilung anhand des intrinsischen
Signals, wurde eine Aufteilung in zwei Teilmengen vorgenommen.
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Abbildung 3.32: Bestimmung des extrinsischen Atemsignals sowie Aufteilung des vollen Datensatzes
in zwei Teilmengen für Proband1Lunge. (a) Das extrinsische Vergleichssignal SAtemgurt wurde von einem
Atemgurt mit einer zeitlichen Auflösung von 20 ms aufgenommen. (b) Zunächst wird das extrinsische
Signal über jeweils fünf Datenpunkte gemittelt, um die gleiche zeitliche Auflösung von 100 ms wie bei
dem intrinsischen Atemsignal zu erhalten. Die weitere Ermittlung des gefilterten extrinsischen Signals
SAtemgurt Filter erfolgt wie beim intrinsischen Signal (Gauß-Filter ohne Phasenverschiebung, Basislinien-
korrektur). Jeder Datenpunkt wird einer von zwei Teilmengen zugeordnet: Daus für SAtemgurt Filter < 0
(ausgeatmet, blau) und Dein für SAtemgurt Filter ≥ 0 (eingeatmet, rot).
Die beiden Teilmengen werden dem ausgeatmeten Zustand („aus“) bzw. dem eingeatmeten
Zustand („ein“) zugeordnet:
• Daus für SAtemgurt Filter < 0
Daus enthält das Minimum, also den Endzustand der Ausatmung,
sowie einen Teil der fallenden und steigenden Flanke
• Dein für SAtemgurt Filter ≥ 0
Dein enthält das Maximum, also den Endzustand der Einatmung,
sowie einen Teil der steigenden und fallenden Flanke
3.5.3 Vergleich des intrinsischen und des extrinsischen Atemsignals
In Abbildung 3.33 werden das intrinsische und das extrinsische Atemsignal für Proband1Lunge
verglichen. Zunächst fällt auf, dass sich die beiden Signale invers zueinander verhalten. Die La-
ge der Extremwerte und der Nulldurchgänge im intrinsischen und im extrinsischen Atemsignal
zeigen eine gute Übereinstimmung. Die Zuordnung zu den beiden Atemzuständen anhand des
intrinsischen bzw. des extrinsischen Atemsignals kann verglichen werden, indem die Anzahl
an Datenpunkten Ngleich bestimmt wird, die denselben Zuständen zugeordnet wurden. Der
Anteil an Projektionen, die denselben Zuständen zugeordnet wurden, wird aus dem folgenden
Verhältnis berechnet: Ngleich/Nges. Hierbei steht Nges für die Gesamtzahl an aufgenommenen
Projektionen.
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Abbildung 3.33: Vergleich (a) des intrinsischen und (b) des extrinsischen Atemsignals für
Proband1Lunge. Das extrinsisches Vergleichssignal SAtemgurt Filter zeigt vergleichbare Signalschwan-
kungen wie das intrinsische Atemsignal SZentrum Filter, wenn auch invers dazu. Die Lage der Extrem-
werte und der Nulldurchgänge im intrinsischen und im extrinsischen Atemsignal zeigen eine gute Über-
einstimmung. Der eingeatmete Zustand ist jeweils in rot dargestellt und der ausgeatmete Zustand in
blau.
3.5.4 Untersuchung der Atembewegung
Die räumliche Änderung der Signalverteilung aufgrund der Atembewegung wird mit Hilfe der
relativen Signalunterschiede zwischen dem ausgeatmeten und dem eingeatmeten rekonstru-
ierten Bild dargestellt [Platt et al., 2017b]. Hierbei werden die Signalunterschiede relativ zum
Signal im eingeatmeten Zustand berechnet (i, j, k: Indizes der Rekonstruktionsmatrix):
Signalausgeatmet ijk − Signaleingeatmet ijk
Signaleingeatmet ijk
(3.22)
Abbildung 3.34: Modell für die Untersuchung der Atembewegung anhand der relativen Abweichung
zwischen dem eingeatmeten und dem ausgeatmeten MR-Bild. Das Objekt mit einem hohen Signal
(weiß) kann beispielsweise eine menschlichen Niere darstellen, die sich im ausgeatmeten Zustand weiter
in Richtung des Kopfes (cranial) befindet. Für die relative Abweichung (Gleichung 3.22) ergeben sich
positive Werte im oberen Randbereich und negative im unteren Randbereich.
79
3.5. Intrinsische respiratorisch separierte Rekonstruktion
In Abbildung 3.34 sind zwei beispielhafte Signalverteilungen dargestellt, die den eingeatmeten
und den ausgeatmeten Zustand widerspiegeln sollen. Das viereckige Objekt mit einem hohen
Signalwert (weiß) dient beispielsweise als Modell für das 23Na-Signal in der menschlichen
Niere, das im Vergleich zum Signal der Umgebung erhöht ist. Diese beiden Organe bewegen
sich beim Ausatmen in Richtung des Kopfes (cranial). Für die beiden 2D-Bilder wurde die
Verteilung der relativen Signalabweichungen mit Hilfe von Gleichung 3.22 bestimmt. Hierbei





In diesem Kapitel werden die durchgeführten Messungen beschrieben sowie die zugehörigen
Ergebnisse dargestellt. Zunächst wird die entwickelte Hochfrequenz-Hardware (HF-Hardware),
insbesondere deren Optimierung, behandelt. Hierbei werden besonders die HF-Eigenschaften
der endgültigen Realisierung der 23Na-HF-Birdcage-Spule mit optimierter Vierkanal-Einspei-
sung und vier Empfangskanälen beleuchtet. Weiterhin werden In-vivo-Anwendungen der ent-
wickelten HF-Hardware am Abdomen sowie an der Lunge bei 7Tesla gezeigt. Hierbei wird
im Besonderen die Untersuchung der Nierenphysiologie vorgestellt sowie die Möglichkeit, das
23Na-Kernspinsignal retrospektiv zur Aufteilung der aufgenommenen MR-Daten in verschie-
dene Atemphasen zu nutzen, um Verwischungen im Bild zu reduzieren.
4.1 Hochfrequenz-Hardware
4.1.1 Optimierung der 23Na-HF-Körperspule
Das Konzept und die Komponenten der entwickelten 23Na-HF-Körperspule sind in den Ab-
schnitten 3.1.2.1 bis 3.1.2.7 detailliert erläutert. Dieser Abschnitt beschäftigt sich mit den
Sende- und Empfangseigenschaften der drei Konfigurationen der 23Na-HF-Körperspule:
• Zweikanal-Einspeisung 2P 1Tx 1Rx
• Vierkanal-Einspeisung 4P 1Tx 1Rx
• optimierte Vierkanal-Einspeisung mit vier Empfangskanälen 4P 1Txopt 4Rx
Anhand von Kartierungen des Sendefeldes (B+1 ) und des Empfangsfeldes (B−1 ) wird nach-
folgend gezeigt, in welchem Maße die ovale 23Na-HF-Körperspule von den Hardware-Anpas-
sungen profitiert [Platt et al., 2017a].
4.1.2 Sende- und Empfangsfelder der drei Spulenkonfigurationen
Die Kartierung des Sendefeldes (B+1 Karte bzw. αKarte) wurde für die drei Spulenkonfiguratio-
nen mit der Double-Angle-Methode (Abschnitt 3.3.1.3) durchgeführt. Hierfür wurden jeweils
zwei MR-Aufnahmen (Bild 1, Bild 2) von einem homogenen Körperphantom (MR-Phantom,
Abschnitt 3.1.2.9) mit der dichteangepassten 3D-Radialsequenz (Abschnitt 3.3.1.2) akqui-
riert, die anschließend mit der nicht-uniformen schnellen Fouriertransformation (NUFFT,
Abschnitt 3.3.2.2) rekonstruiert wurden. Bei der Rekonstruktion wurde kein Filter und kein
Auffüllen der Rekonstruktionsmatrix mit Nullen angewendet. Bei der Spulenkonfiguration
4P 1Txopt 4Rx mit vier Empfangskanälen wurde eine SOS-Kombination (Abschnitt 3.3.2.1)
der vier Empfangssignale durchgeführt.
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Tabelle 4.1: Aufnahme- und Rekonstruktionsparameter für eine Kartierung der Sendefelder (B+1 ) der
drei Spulenkonfigurationen mit der Double-Angle-Methode
Spulen- Bild 1 Bild 2 Nominelle Rekonstruktions-
konfiguration α1 tPuls 1 2 · α1 tPuls 2 Auflösung matrix
2P 1Tx 1Rx 55° 1 ms 110° 2 ms (9 mm)3 (44)3
4P 1Tx 1Rx 55° 1 ms 110° 2 ms (10 mm)3 (40)3
4P 1Txopt 4Rx 45° 1 ms 90° 2 ms (10 mm)3 (40)3
Einige der verwendeten Aufnahme- und Rekonstruktionsparameter sind in Tabelle 4.1 aufge-
listet und weitere Parameter waren:
• Echozeit TE = 1,05 ms
• Repetitionszeit TR = 250 ms (TR >> T1)
• Projektionszahl bei der Zweikanal-Einspeisung: NProjek = 6 000
• Projektionszahlen bei beiden Vierkanal-Einspeisungen: NProjek = 10 000
• Messzeit bei der Zweikanal-Einspeisung: tAkq = 2 · 25 min
• Messzeit bei beiden Vierkanal-Einspeisungen: tAkq = 2 · (41 min + 40 s)
Die Bestimmung der Flipwinkelkarten αKarte erfolgte mit der Double-Angle-Methode (Glei-
chung 3.11). Die ermittelten relativen Flipwinkelkarten αrel der drei Spulenkonfigurationen
sind in Abbildung 4.1 dargestellt. Relativ bedeutet hier, dass die berechnete Flipwinkelkarte
αKarte durch den eingestellten Flipwinkel α1 (englisch target flip angle) geteilt wurde. Ein
Wert von 1 bedeutet, dass an dieser Stelle genau der eingestellte Winkel erreicht wird. Das
Rauschen in der Flipwinkelverteilung αKarte der Zweikanal-Einspeisung 2P 1Tx 1Rx ist auf-
grund der geringeren Zahl an aufgenommenen Projektionen (NProjek = 6 000) höher als bei
den beiden Vierkanal-Einspeisungen (NProjek = 10 000).
Die qualitative Betrachtung der Verteilungen ergibt, dass die Inhomogenität des Sendefel-
des über die drei Entwicklungsschritte der ovalen 23Na-HF-Birdcage-Spule abnimmt. Bei der
Zweikanal-Einspeisung 2P 1Tx 1Rx ist das Sendefeld im linken Bereich des transversalen und
coronalen Bildes deutlich erhöht und fällt nach rechts hin stark ab. Durch die Vierkanal-
Einspeisung 4P 1Tx 1Rx fallen die Werte der relativen Flipwinkel αrel von links nach rechts
im transversalen und coronalen Bild weniger stark ab.
Wie in Abschnitt 3.1.2.7 beschrieben, wurden im nächsten Schritt die Sendephasen angepasst,
mit dem Ziel eine möglichst punktsymmetrische transversale Verteilung des Sendefeldes zu
erhalten und somit die Homogenität in einer zentralen Region (englisch region of interest,
ROI) zu erhöhen. Die optimierte Vierkanal-Einspeisung 4P 1Txopt 4Rx zeigt eine relativ
gleichmäßige Verteilung des Sendefeldes im Vergleich zu den anderen beiden Konfigurationen
und die transversale Verteilung des Sendefeldes ist in etwa punktsymmetrisch zum Zentrum
der HF-Spule. Im transversalen Schnitt tritt im rechten oberen Bereich eine leichte Erhöhung
des Feldes auf.
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Abbildung 4.1: Verteilungen der relativen Flipwinkel αrel der drei Spulenkonfigurationen in einem
Körperphantom. Die mit der Double-Angle-Methode berechnete Flipwinkelkarte αKarte wurde jeweils
durch den eingestellten Flipwinkel α1 (englisch target flip angle) geteilt. Aus diesen drei Verteilungen
folgt, dass die Inhomogenität des Sendefeldes über die drei Entwicklungsschritte der ovalen 23Na-HF-
Birdcage-Spule (oben, mittig, unten) abnimmt. Die optimierte Vierkanal-Einspeisung 4P 1Txopt 4Rx
zeigt eine relativ gleichmäßige Verteilung des Sendefeldes im Vergleich zu den anderen beiden Konfi-
gurationen. Im transversalen Schnitt ist die Verteilung in etwa punktsymmetrisch zum Zentrum.
Zur Beurteilung der Homogenität wurden für die Sendefeldverteilungen der beiden Vierkanal-
Spulenkonfigurationen jeweils die Variationskoeffizienten (englisch coefficient of variation,
CV ) in zwei zentralen relevanten Bereichen (ROIs) mit verschiedenen Ausdehnungen in z-
Richtung bestimmt [Platt et al., 2017a]. Der Variationskoeffizient dient hierbei als Maß für
die relative Streuung innerhalb der jeweiligen Verteilung und wird wie folgt berechnet:
CV = std
x¯
std: Standardabweichung, x¯: Mittelwert (4.1)
Die Variationskoeffizienten der Sendefeldverteilungen CV (αrel) sind in Tabelle 4.2 aufge-
führt und werden auch als relative Flipwinkelfehler (in %) bezeichnet. Bei der optimierten
Vierkanal-Einspeisung 4P 1Txopt 4Rx sind die relativen Flipwinkelfehler CV (αrel) geringer als
bei der Vierkanal-Einspeisung 4P 1Tx 1Rx, wobei der relative Flipwinkelfehler in der kleinen
ROI durch die Optimierung der Sendephasen um ca. 43 % reduziert wird. Folglich profitiert
die Sendefeldverteilung deutlich von den beiden Optimierungsschritten.
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Tabelle 4.2: Variationskoeffizienten als Maß für die relative Streuung innerhalb der Sendefeld- und
Empfangsfeldverteilungen. Die Variationskoeffizienten CV wurden in zwei zentralen relevanten Berei-
chen (ROIs) mit verschiedenen Ausdehnungen in z-Richtung bestimmt. Die Größe der ROIs beträgt
230 mm× 130 mm×∆z mit ∆z = 100 mm bzw. ∆z = 200 mm.
Spulen- Zentrale Senden Empfangen
konfiguration Region CV (αrel) in % CV (B−1 ) in %
4P 1Tx 1Rx kleine ROI 8,6 9,5
4P 1Txopt 4Rx kleine ROI 4,9 4,5
4P 1Tx 1Rx große ROI 9,8 11,5
4P 1Txopt 4Rx große ROI 7,0 8,0
Aus je einem der beiden aufgenommenen Bilder (z. B. Bild 1) sowie aus der ermittelten Flip-
winkelkarte αKarte wurde die zugehörige Verteilung des Empfangsfeldes B−1 Karte berechnet
(Gleichung 3.15). Die Verteilungen der ermittelten relativen Empfangssensitivitäten B−1 rel
der beiden Vierkanal-Spulenkonfigurationen sind in Abbildung 4.2 gezeigt. Die Karten wur-
den auf ihr jeweiliges Maximum skaliert. Bei der Vierkanal-Spulenkonfiguration 4P 1Tx 1Rx
werden die vier Empfangssignale der HF-Spule durch die HF-Hardware kombiniert (Abschnitt
3.1.2.6); bei der optimierten Vierkanal-Spulenkonfiguration 4P 1Txopt 4Rx werden die vier
Empfangssignale der HF-Spule aufgezeichnet und anschließend wird das Gesamtsignal mit
der SOS-Kombination (Abschnitt 3.3.2.1) berechnet.
Die qualitative Betrachtung der Verteilungen zeigt, dass die Inhomogenität der Empfangs-
sensitivität durch die Hardware-Erweiterung auf vier Empfangskanäle reduziert wird. Die
B−1 rel -Verteilung der Spulenkonfiguration 4P 1Tx 1Rx verhält sich ähnlich wie deren αrel -
Verteilung, wobei die Verteilungen in etwa spiegelsymmetrisch zur yz-Ebene sind (Abschnitt
2.3.1.1, [Collins et al., 2002]). In der Verteilung der Spulenkonfiguration 4P 1Tx 1Rx fallen
die B−1 rel -Werte von rechts nach links im transversalen und coronalen Bild ab. Die Vertei-
lung der Empfangssensitivität, die aus den vier Empfangssignalen der Spulenkonfiguration
4P 1Txopt 4Rx folgt, ist relativ gleichmäßig. Da für die vier Empfangskanäle eine SOS-
Kombination angewendet wurde, ist hier kein spiegelsymmetrisches Verhalten zur yz-Ebene
zu erwarten.
Zur Beurteilung der Homogenität wurden wie bereits für die Sendefeldverteilungen die Va-
riationskoeffizienten CV in zwei zentralen relevanten Bereichen (ROIs) der B−1 rel -Verteilung
als Maß für die relative Streuung innerhalb der jeweiligen Verteilung bestimmt (Gleichung
4.1). Diese CV -Werte sind ebenfalls in Tabelle 4.2 aufgeführt. Bei der optimierten Vierkanal-
Spulenkonfiguration 4P 1Txopt 4Rx sind die Variationskoeffizienten CV (B−1 rel) geringer als
bei der Vierkanal-Spulenkonfiguration 4P 1Tx 1Rx, wobei der CV -Wert in der kleinen ROI
durch die Aufnahme von vier Empfangssignalen um ca. 53 % reduziert wird. Folglich profitiert
die Verteilung der Empfangssensitivität deutlich von der Erweiterung der HF-Empfangskette
auf vier Empfangskanäle.
Die Verbesserung der Homogenität in den Sende- und Empfangsfeldern geht allerdings einher
mit einer Erhöhung der benötigten HF-Leistung und somit mit einer höheren Referenzspan-
nung URef (Abschnitt 3.3.1.1). In Tabelle 4.3 ist der Anstieg für eine Beladung mit dem
MR-Phantom und für In-vivo-Anwendungen gezeigt.
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Abbildung 4.2: Verteilung der relativen Empfangssensitivitäten B−1 rel der beiden Vierkanal-
Spulenkonfigurationen in einem Körperphantom. Die B−1 -Verteilungen wurden aus der berechneten
Flipwinkelkarte αKarte sowie aus der Signalverteilung eines aufgenommenen Bildes bestimmt. Weiter-
hin wurden die Verteilungen auf ihr Maximum normiert. In der Verteilung der Spulenkonfiguration
4P 1Tx 1Rx fallen die B−1 rel -Werte von rechts nach links im transversalen und coronalen Bild ab.
Somit verhält sich die B−1 rel -Verteilung der Spulenkonfiguration 4P 1Tx 1Rx ähnlich wie deren αrel -
Verteilung (Abbildung 4.1), wobei sie sich in etwa spiegelsymmetrisch zur yz-Ebene verhalten. Die
Inhomogenität in der Verteilung der Empfangssensitivität wird durch die Erweiterung der Hardware
auf vier Empfangskanäle merklich reduziert.
Durch die Erweiterung der HF-Hardware von zwei auf vier Einspeisestellen steigt die Refe-
renzspannung im Phantom von ca. 1100 V auf ca. 1500 V. Durch die zusätzliche Optimierung
der Sendephasen sowie durch das Einfügen von vier Sende-Empfangs-Weichen steigt die Re-
ferenzspannung im Phantom auf ca. 1800 V und für In-vivo-Anwendungen von ca. 1150 V auf
ca. 1400 V.
Tabelle 4.3: Anstieg der benötigten HF-Leistung und folglich der Referenzspannung URef , welcher
einhergeht mit der Erweiterung der HF-Spule und deren HF-Sende- und Empfangskette.
Spulenkonfiguration Beladung URef in V PRef in W PRef/PRef 4P opt
2P 1Tx 1Rx MR-Phantom ≈ 1100 ∝ (1100)2 ≈ 37 %
4P 1Tx 1Rx MR-Phantom ≈ 1500 ∝ (1500)2 ≈ 69 %
4P 1Txopt 4Rx MR-Phantom ≈ 1800 ∝ (1800)2 100 %
4P 1Tx 1Rx Mensch (1100− 1200) ∝ (1150)2 ≈ 67 %
4P 1Txopt 4Rx Mensch (1300− 1500) ∝ (1400)2 100 %
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4.1.3 Sende- und Empfangseigenschaften der optimierten
Vierkanal-Spulenkonfiguration
Abbildung 4.3: Einspeisestellen der
optimierten Vierkanal-Spulenkonfigu-
ration 4P 1Txopt 4Rx
Da die optimierte Vierkanal-Spulenkonfiguration von
den drei untersuchten Konfigurationen die höchste Ho-
mogenität des Sende- sowie des Empfangsfeldes bie-
tet, werden deren Sende- und Empfangseigenschaften
im Folgenden näher beleuchtet. Zunächst wurden die
Streuparameter (Abschnitt 2.3.2) der ovalen Vierkanal-
Birdcage-Spule an den vier auf 50 Ω angepassten An-
schlüssen (Abbildung 4.3) mit einem Netzwerkanalysa-
tor (E5061A, Agilent Technologies, Santa Clara, CA,
USA) im MR-Tomographen gemessen. Hierbei wurde
ein Körperphantom als eine zum menschlichen Körper
vergleichbare Beladung der HF-Spule verwendet (Ab-
schnitt 3.1.2.9).
Die ermittelten Reflexions- und Transmissionsfaktoren sind in Tabelle 4.4 aufgelistet. Für die
Reflexionsfaktoren der vier Spulenanschlüsse gilt Sii < −16 dB, also wird weniger als 2,5 %
der Leistung reflektiert. Die Transmissionsfaktoren direkt benachbarter Anschlüsse, z. B. S12,
betragen Sij < −9 dB. Dies entspricht einer transmittierten Leistung von weniger als 13 %
der Leistung zum direkt benachbarten Anschluss. Die gegenüberliegenden Anschlüsse sind
mit einem Transmissionsfaktor von Sij ≈ −5,5 dB relativ stark miteinander verkoppelt. Dies
bedeutet, dass ca. 28 % der applizierten Leistung durch Verkopplung mit dem gegenüber-
liegenden Anschluss zum Verstärker bzw. zu den 50 Ω-Abschlusswiderständen fließen und
nicht zur Kernspinanregung zur Verfügung stehen. Diese hohen Kopplungsverluste stehen in
Zusammenhang mit den hohen Referenzspannungen der Vierkanal-Einspeisungen (Tabelle
4.3). Im Empfangsfall wird durch Vorverstärkerentkopplung [Roemer et al., 1990] die Kopp-
lung zwischen den Anschlüssen reduziert (Abschnitt 3.1.2.7).
Tabelle 4.4: Streuparameter der ovalen Vierkanal-Birdcage-Spule, gemessen an den vier auf 50 Ω
angepassten Anschlüssen im MR-Tomographen. Die Spule wurde mit dem MR-Phantom (Abschnitt
3.1.2.9) beladen.
Sij Si1 Si2 Si3 Si4
S1j −21,9 dB −9,3 dB −5,5 dB −9,6 dB
S2j −9,3 dB −16,8 dB −9,1 dB −5,6 dB
S3j −5,5 dB −9,1 dB −19,0 dB −10,3 dB
S4j −9,6 dB −5,6 dB −10,3 dB −19,6 dB
4.1.3.1 Validierung des Simulationsmodells der 23Na-Körperspule
Zur Validierung des Simulationsmodells der 23Na-Spulenkonfiguration 4P 1Txopt 4Rx wer-
den die simulierten und die gemessenen B+1 -Verteilungen in einem Phantom (MR-Phantom,
Abschnitt 3.1.2.9) qualitativ verglichen. Die Beschreibung der Simulation der elektromagne-
tischen Felder der HF-Spule (abgekürzt EM-Simulationen) befindet sich in Abschnitt 3.2.
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Die simulierten Streuparameter der vier Einspeisestellen wurden zunächst an die gemessenen
Streuparameter (Tabelle 4.4) angeglichen, indem die Kapazitäts- und Induktivitätswerte in
der Netzwerk-Ko-Simulation (Abschnitt 3.2) angepasst wurden. Anschließend wurden für das
so an die reale Spule angepasste Simulationsmodell die Verteilungen des Sende- und des
Empfangsfeldes berechnet.
Sendefall Bei der Simulation des Sendefalls wurden vier Signale mit den angepassten Sen-
dephasen (−17°, −124°, −197°, −270°) appliziert. Die in der Simulation applizierte HF-
Sendeleistung wurde entsprechend der HF-Sendeleistung Pappl während der MR-Messung
gewählt, welche mit Hilfe eines Richtkopplers gemessen wurde (Abschnitt 3.1.2.8). Die gemes-
sene mittlere HF-Sendeleistung am Spulensteckplatz Pappl Stecker während der MR-Messung
mit α1 = 45° betrug 9,7 W (HF-Sendeleistung während des Pulses ca. 2,4 kW). Für die mitt-
lere gesamte HF-Sendeleistung an den vier Einspeisestellen Pappl Ports gilt (Gleichung 3.4):
Pappl Ports = Pappl Stecker · 10−1,2/10 = 7,4 W (4.2)
Die applizierte HF-Leistung während des HF-Pulses Pappl Ports Puls ergibt sich wie folgt aus
dem Aussteuergrad des HF-Pulses DC (Gleichung 3.13):
Pappl Ports Puls =
Pappl Ports
DC
= Pappl Ports · TR
tPuls
(4.3)
= Pappl Ports · 250 ms1 ms = 1,85 kW (4.4)
An den vier Einspeisestellen der Vierkanal-HF-Spule in der EM-Simulation werden daher
jeweils Pappl Ports Puls/4 = (1, 85/4) kW appliziert. Die resultierende simulierte B+1 -Verteilung
in µT (B0 in (−z)-Richtung) ist in Abbildung 4.4 dargestellt („Simulation“), ebenso wie die
gemessene B+1 -Verteilung in µT („Messung“), die aus der relativen Flipwinkelverteilung αrel
in Abbildung 4.1 bestimmt wurde (Abschnitt 3.12).
Empfangsfall Bei der Simulation des Empfangsfalls werden die H-Feldverteilungen für die
vier Einspeisestellen der HF-Spule einzeln berechnet, indem jeweils ein Signal an einer Ein-
speisestelle angelegt wird. Aufgrund der Transformationen der Eingangsimpedanzen der Vor-
verstärker betragen die Impedanzen an den Einspeisestellen im Empfangsfall 400 Ω (Abschnitt
3.1.2.7). Die Quellimpedanzen in der Netzwerk-Ko-Simulation (Abschnitt 3.2) wurden ent-
sprechend gewählt.
Die Empfangssensitivität eines Kanals i wurde aus der B+1 i-Verteilung bestimmt, wobei in
diesem Fall die magnetische Induktionsflussdichte B0 des statischen Magnetfeldes in (+z)-
Richtung zeigte, also entgegengesetzt zur B0-Richtung in der Realität. Analog zur Rekon-
struktion der vier Empfangssignale wurde die kombinierte Verteilung der Empfangssensitivi-
tät der vier Kanäle aus den vier einzelnen B+1 i-Verteilungen mit Hilfe der SOS-Kombination
bestimmt (Abschnitt 3.3.2.1). In Abbilung 4.4 ist ebenfalls die Verteilung der relativen simu-
lierten Empfangssensitivität B−1 rel dargestellt („Simulation“), wobei relativ bedeutet, dass
die Verteilung auf ihr Maximum skaliert wurde. Um einen direkten Vergleich zur gemessenen
Verteilung der Empfangssensitivität zu ermöglichen, wurden die Verteilungen aus Abbildung
4.2 hier noch einmal gezeigt („Messung“).
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Vergleich der gemessenen und der simulierten Sende- und Empfangsfeldverteilungen
Aus der qualitativen Betrachtung der Verteilungen in Abbildung 4.4 folgt, dass die simulierten
und die gemessenen Sendefeldverteilungen und relativen Empfangsfeldverteilungen gut über-
einstimmen. Zum quantitativen Vergleich der gemessenen und der simulierten Verteilungen
wurden wie zuvor die Variationskoeffizienten CV in den zwei relevanten Bereichen (ROIs)
bestimmt ([Platt et al., 2017a], Gleichung 4.1, Tabelle 4.5). In der kleinen ROI liegen die
CV -Werte zwischen 4,0 % und 5,7 % und in der großen ROI zwischen 6,7 % und 8,0 %, wobei
die gemessenen CV (αrel)-Werte etwas geringer sind als die simulierten und die gemessenen
CV (B−1 )-Werte etwas höher als die simulierten.
Abbildung 4.4: Vergleich der simulierten und gemessenen (a) Sendefeldverteilungen (B+1 ) und (b) re-
lativen Empfangsfeldverteilungen (B−1 ) der Vierkanal-Spulenkonfiguration 4P 1Txopt 4Rx. Die si-
mulierten und die gemessenen Verteilungen zeigen eine gute Übereinstimmung. In einem relevan-
ten Bildbereich mit einer Größe von (23 cm× 13 cm× 10 cm) wurde ein mittleres Sendefeld B+1 von
(12, 53± 0, 71)µT in der Simulation und von (11, 97± 0, 59)µT in der Messung ermittelt.
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Tabelle 4.5: Variationskoeffizienten als Maß für die relative Streuung innerhalb der gemessenen und
simulierten Sende- und Empfangsfeldverteilungen der Vierkanal-Spulenkonfiguration 4P 1Txopt 4Rx.
Die Variationskoeffizienten CV wurden in zwei zentralen relevanten Bereichen (ROIs) mit verschiede-
nen Ausdehnungen in z-Richtung bestimmt. Die Größe der ROIs beträgt 230 mm× 130 mm×∆z mit
∆z = 100 mm bzw. ∆z = 200 mm.
Senden Empfangen
Zentrale CV (B+1 ) in % CV (B
−
1 ) in %
Region Messung Simulation Messung Simulation
kleine ROI 4,9 5,7 4,5 4,0
große ROI 7,0 7,5 8,0 6,7
Weiterhin wurden das simulierte und das gemesseneB+1 -Feld entlang der drei zentralen Achsen
verglichen (Abbildung 4.5). Die Verläufe zeigen eine gute Übereinstimmung. Es wurden die
Abweichungen zwischen Simulation und Messung ∆B+1 =
∣∣∣B+1 (Simulation)−B+1 (Messung)∣∣∣
bestimmt. Die mittlere und die maximale relative Abweichung betragen 5,5 % und 14,0 %.
Wie in der Arbeit von Fiedler et al. [2017a] dient die maximale relative Abweichung zur
Abschätzung der Unsicherheit der EM-Simulation (Unsicherheitsfaktor umax = 1, 14).
4.1.3.2 Sicherheitsbetrachtung der 23Na-Körperspule
Dieser Abschnitt beschäftigt sich mit der Bestimmung der maximal zulässigen mittleren
Hochfrequenzleistung bei einer In-vivo-Anwendung der entwickelten HF-Spulenkonfiguration
4P 1Txopt 4Rx. Zur Untersuchung realitätsnaher elektromagnetischer Verteilungen im mensch-
lichen Körper wurden vier EM-Simulationen mit heterogenen Körpermodellen durchgeführt:
zum einen mit einem weiblichen Körpermodell und zum anderen mit einem männlichen Kör-
permodell (Abschnitt 3.2.2). Außerdem wurden abhängig von der Untersuchungsregion der
Abdomen oder die Lunge im Zentrum der Spule positioniert.
Es wurden die SAR-Kriterien für Volumen- sowie für lokale Spulen untersucht (Abschnitt
2.3.1.6). Zu diesem Zweck wurden die folgenden Parameter in den Simulationen bestimmt:
globales SAR (SARglobal Sim), Teilkörper-SAR (SARTk Sim), exponierte Masse des Teilkör-
pers (mTk), maximales lokales SAR (SARmax lokal Sim) und applizierte HF-Leistung PSim. Zur
Bestimmung des Teilkörper-SAR wurde eine z-Ausdehnung von 25 cm ausgewertet.
Mit Hilfe der Gleichungen 3.6 bis 3.9 wurde ermittelt, dass für die vier durchgeführten EM-
Simulationen die Begrenzung des lokalen SAR kritischer war als die Begrenzung des globa-
len oder des Teilkörper-SAR. Aus der Betrachtung des globalen SAR ergaben sich maximal
zulässige mittlere HF-Leistungen zwischen 280 W und 329 W und aus der Betrachtung des
Teilkörper-SAR zwischen 337 W und 395 W.
Die resultierenden maximal zulässigen mittleren HF-Leistungen, die sich basierend auf dem
lokalen SAR ergaben, wurden in Tabelle 4.6 aufgeführt. In der rechten Spalte wurden der
Unsicherheitsfaktor der EM-Simulation umax = 1, 14 (Abschnitt 4.1.3.1) sowie die Verluste
in der HF-Sende- und Empfangskette von −1,2 dB (Gleichung 3.4) beachtet. Die geringste
maximal zulässige mittlere Hochfrequenzleistung betrug PHF max = 121 W.
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Abbildung 4.5: Vergleich der
Verläufe des simulierten und des
gemessenen B+1 -Feldes entlang
der drei zentralen Achsen durch
das Zentrum der HF-Spule. Die
mittlere absolute Abweichung
zwischen Simulation und Mes-
sung über die drei dargestellten
Verläufe beträgt 5,5 % und die
maximale Abweichung 14,0 %.
Tabelle 4.6: Maximal zulässige mittlere HF-Leistungen Plokal max, ermittelt aus den vier durchge-
führten EM-Simulationen mit heterogenen Körpermodellen. Die Leistungswerte wurden basierend auf
dem maximalen lokalen SAR bestimmt (Gleichung 3.8). Zur Berechnung wurde der SAR-Grenzwert
der normalen Betriebsart gewählt (SARlokal Limit = 10 W kg−1). In der letzten Spalte ist die maximal
zulässige mittlere HF-Leistung angegeben, die am Spulenstecker in der normalen Betriebsart appliziert
werden darf. Hier gehen der Unsicherheitsfaktor umax = 1, 14 sowie die Verluste von −1,2 dB ein.
Körpermodell Körperregion Plokalmax Plokalmaxu2max·10−1,2/10
weiblich Abdomen 150 W 152 W
weiblich Lunge 119 W 121 W
männlich Abdomen 132 W 134 W
männlich Lunge 119 W 121 W
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4.2 In-vivo-23Na-MR-Bildgebung
In diesem Kapitel werden In-vivo-Anwendungen der entwickelten HF-Hardware am Abdomen
sowie an der Lunge bei 7Tesla gezeigt. Es werden die beiden Vierkanal-Spulenkonfigurationen
4P 1Tx 1Rx und 4P 1Txopt 4Rx sowie die nicht-uniforme schnelle Fouriertransformation
(NUFFT) und die Compressed-Sensing-basierte Rekonstruktion mit einem angepassten Lexi-
kon (3D-DLCS) verglichen. Anschließend wird die Untersuchung der Nierenphysiologie vorge-
stellt sowie die Untersuchung zur Aufteilung der aufgenommenen MR-Daten in verschiedene
Atemphasen.
4.2.1 23Na-MR-Körperbildgebung
Die entwickelten 23Na-Körperspulen bieten die Möglichkeit 23Na-MR-Bilder aufzunehmen, die
die volle Breite des menschlichen Körpers abbilden und einen großen Bereich in z-Richtung
abdecken. Daher wird z. B. die 23Na-MR-Bildgebung des Abdomens sowie der gesamten
Lunge ermöglicht. Beispielhafte 23Na-MR-Bilder, die mit der Vierkanal-Spulenkonfiguration
4P 1Txopt 4Rx aufgenommen wurden, sind in Abbildung 4.6 dargestellt (Proband1, weiblich,
27 J). Die verwendeten Sequenz- und Rekonstruktionsparameter waren:
• Flipwinkel α = 44°, Repetitionszeit TR = 20 ms
• Pulsdauer tPuls = 2 ms, Echozeit TE = 1,05 ms
• Nominelle Auflösung (∆x)3 = (4 mm)3, Rekonstruktionsvolumen V = (400 mm)3
• Projektionszahl NProjek = 18 200, Unterabtastungsfaktor USF ≈ 1, 7
• Mittelung nMittelung = 5, Messzeit tAkq = 30 min 20 s
• Auffüllen der Rekonstruktionsmatrix mit Nullen ZF = 2, Matrixgröße (200)3
• NUFFT-Rekonstruktion, Hamming-Filter [Hamming, 1989]
• SOS-Kombination der vier Empfangssignale
Im rekonstruierten 23Na-MR-Bild des Abdomens dominieren die Signale der rechten sowie
der linken Niere (RN, LN) und im rekonstruierten 23Na-MR-Bild der Lunge dominieren die
hohen Signale des Herzens (H) und die niedrigen Signale der Lunge (Lg). Weiterhin werden
beispielsweise die Leber (L), der Magen (M), die Bandscheiben (BS) und die Rippenknorpel
(R) abgebildet. Die entwickelten 23Na-Körperspulen ermöglichen somit die Untersuchung der
23Na-MR-Signale einer Vielzahl von Körperregionen.
4.2.2 Vergleich der beiden Vierkanal-Einspeise-Konfigurationen in vivo
Wie im Abschnitt 4.1.2 gezeigt, profitiert die 23Na-MR-Bildgebung großer Objekte von den
Entwicklungsschritten der HF-Hardware. In diesem Abschnitt werden die Ergebnisse der In-
vivo-Anwendung der beiden Vierkanal-Spulenkonfigurationen 4P 1Tx 1Rx und 4P 1Txopt 4Rx
verglichen [Platt et al., 2017a]. Die MR-Aufnahmen fanden mit der dichteangepassten 3D-
Radialsequenz (Abschnitt 3.3.1.2) unter freier Atmung statt. Es wurden die gleichen Sequenz-
und Rekonstruktionsparameter verwendet wie im vorhergehenden Abschnitt.
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Abbildung 4.6: 23Na-Signalverteilung in den rekonstruierten 23Na-MR-Bildern des Abdomens und
der Lunge, die mit der Vierkanal-Spulenkonfiguration 4P 1Txopt 4Rx aufgenommen wurden. Im 23Na-
MR-Bild des Abdomens dominieren die Signale der rechten sowie der linken Niere (RN, LN). Im 23Na-
MR-Bild der Lunge dominieren die hohen Signale des Herzens (H) und die niedrigen Signale der Lunge
(Lg). Weiterhin werden beispielsweise Leber (L), Magen (M), Bandscheiben (BS) und Rippenknorpel
(R) abgebildet.
Die HF-Hardware wurde am Abdomen sowie an der Lunge angewendet (Proband1, weiblich,
27 J). Die rekonstruierten 23Na-MR-Bilder sind in Abbildung 4.7 dargestellt. Bei der quali-
tativen Betrachtung fällt auf, dass unter anderem die Bildqualität entlang der Körperkontur
von der verbesserten Homogenität im Sende- und Empfangsfeld der optimierten Spulenkon-
figuration 4P 1Txopt 4Rx profitiert (weiße Pfeile in der Abbildung).
In der 23Na-MR-Aufnahme der Lunge wurde zusätzlich das Signal-zu-Rausch-Verhältnis SNR
(englisch signal-to-noise ratio) in der Herzregion ermittelt (weißer Kreis in der Abbildung).
Für die Spulenkonfiguration 4P 1Txopt 4Rx war das SNR im gekennzeichneten Bereich ca.
40 % höher als für die Spulenkonfiguration 4P 1Tx 1Rx.
4.2.3 Vergleich von herkömmlicher und iterativer Rekonstruktion in vivo
Des Weiteren wurden die Compressed-Sensing-basierte Rekonstruktion mit einem angepass-
ten Lexikon (3D-DLCS) und die herkömmliche nicht-uniforme schnelle Fouriertransformation
(NUFFT) miteinander verglichen (Abschnitt 3.3.2).
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Abbildung 4.7: Rekonstruierte 23Na-MR-Bilder des Abdomens und der Lunge aufgenommen mit
den beiden Vierkanal-Spulenkonfigurationen (4P 1Tx 1Rx, 4P 1Txopt 4Rx). Verbesserungen in der
Bildqualität sind unter anderem entlang der Körperkontur sichtbar (weiße Pfeile). Das SNR in der
Herzregion (weißer Kreis) ist für die Spulenkonfiguration 4P 1Txopt 4Rx im Vergleich zur Spulenkon-
figuration 4P 1Tx 1Rx ca. 40 % höher. [Platt et al., 2017a]
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Bei der Rekonstruktion wurden kein Filter und kein Auffüllen der Rekonstruktionsmatrix mit
Nullen angewendet. Die MR-Aufnahmen fanden mit der dichteangepassten 3D-Radialsequenz
(Abschnitt 3.3.1.2) unter freier Atmung statt. Die verwendeten Sequenz- und Rekonstruk-
tionsparameter waren:
• Flipwinkel α = 44°, Repetitionszeit TR = 20 ms
• Pulsdauer tPuls = 1,5 ms, Echozeit TE = 0,85 ms
• Nominelle Auflösung (∆x)3 = (4 mm)3, Rekonstruktionsvolumen V = (400 mm)3
• Projektionszahl NProjek = 18 200, Unterabtastungsfaktor USF ≈ 1, 7
• Mittelung nMittelung = 5, Messzeit tAkq = 30 min 20 s
• NUFFT-Rekonstruktion sowie 3D-DLCS-Rekonstruktion, Matrixgröße (100)3
• SOS-Kombination der vier Empfangssignale
Die Rekonstruktionen der Lunge und des Abdomens (Proband1, weiblich, 28 J) sind in Ab-
bildung 4.8 dargestellt. In den NUFFT-Rekonstruktionen liegt relativ hohes Rauschen vor.
Durch die 3D-DLCS-Rekonstruktion wurde das Rauschen merklich reduziert. Beim Vergleich
der 3D-DLCS-Rekonstruktionen mit den Hamming-gefilterten Rekonstruktionen in Abbil-
dung 4.7 fällt auf, dass in den gefilterten MR-Bildern das Rauschen ebenfalls höher ist und
dass die Übergänge, z. B. in den Nieren, deutlich verwaschener (englisch blurred) sind als in
den iterativ rekonstruierten MR-Bildern.
Abbildung 4.8: In-vivo-Vergleich der Compressed-Sensing-basierten Rekonstruktion mit einem ange-
passten Lexikon (3D-DLCS) und der herkömmlichen nicht-uniformen schnellen Fouriertransformation
(NUFFT).
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4.2.4 23Na-MR-Bildgebung der Nierenphysiologie
Wie in Abschnitt 2.5 beschrieben, eignet sich die 23Na-Bildgebung zur Untersuchung der
Nierenphysiologie. Zu diesem Zweck wurden 23Na-MR-Aufnahmen der Nieren unter zwei ver-
schiedenen physiologischen Bedingungen durchgeführt [Platt et al., 2016b]:
1. Nach Wasserentzug
2. Unmittelbar nach Wasseraufnahme im MR-Tomographen
Die Probandin (Proband1, 27 J) verzichtete zunächst für 14 h auf eine Wasseraufnahme (Was-
serentzug). Dann wurde eine 23Na-MR-Untersuchung der Nieren mit der entwickelten 23Na-
Körperspule durchgeführt. Hierbei wurde die Spulenkonfiguration 4P 1Tx 1Rx verwendet.
Insgesamt wurde die verwendete Aufnahmesequenz 14-mal wiederholt (Abbildung 4.9): Zur
Aufnahme unter Wasserentzug wurde die Aufnahmesequenz fünfmal durchgeführt. Anschlie-
ßend fand eine kurze Aufnahmepause statt, in der die Probandin im MR-Tomographen 0,7 l









Abbildung 4.9: Ablauf der Untersuchung der Nierenphysiologie mittels 23Na-MR-Bildgebung. Nach
einem Wasserentzug mit einer Dauer von 14 h wurde die Aufnahmesequenz fünfmal durchgeführt.
Dann trank die Probandin im MR-Tomographen 0,7 l Mineralwasser. Anschließend wurden weitere
zehn Aufnahmen durchgeführt.
Die MR-Aufnahmen fanden mit der dichteangepassten 3D-Radialsequenz (Abschnitt 3.3.1.2)
unter freier Atmung statt. Die verwendeten Sequenz- und Rekonstruktionsparameter waren:
• Flipwinkel α = 44°, Repetitionszeit TR = 20 ms
• Pulsdauer tPuls = 2,0 ms, Echozeit TE = 1,05 ms
• Nominelle Auflösung (∆x)3 = (4 mm)3, Rekonstruktionsvolumen V = (304 mm)3
• Projektionszahl NProjek = 18 200, keine Unterabtastung (USF ≈ 1)
• Messzeit tAkq = 364 s = 6 min 4 s
• 15-malige Aufnahme der Sequenz
• Auffüllen der Rekonstruktionsmatrix mit Nullen ZF = 2, Matrixgröße (152)3
• NUFFT-Rekonstruktion, Hamming-Filter [Hamming, 1989]
Die Gesamtdauer der Untersuchung betrug ca. 1 h 40 min, wobei die reine Messzeit bei
1 h 31 min lag (tAkq ges = 15 · 364 s = 91 min).
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In den 15 rekonstruierten MR-Bildern wurde jeweils die Signalverteilung in den Nieren un-
tersucht [Platt et al., 2016b]. Hierfür wurden die gesamte linke und die gesamte rechte Niere
separat in jedem der 15 rekonstruierten Bilder maskiert (Abschnitt 3.4). Die Masken bein-
halten somit die verschiedenen Bestandteile der Niere, z. B. die Nierenrinde, das Nierenmark
sowie das Nierenbecken (Abbildung 2.19). In Abbildung 4.10 ist beispielhaft eine coronale
Schicht der maskierten linken Niere des ersten und des letzten (15.) 23Na-MR-Bildes gezeigt.
Wie erwartet zeigt das Bild nach Wasserentzug (Bild Nr. 1) im Vergleich ein deutlich höheres
23Na-Signal im Nierenmark als das letzte Bild der aufgenommenen Serie. Die Signalwerte im
Nierenbecken sind im ersten Bild ebenfalls leicht erhöht. In der Nierenrinde hingegen zeigen
die beiden Bilder ähnliche Signalwerte.
Abbildung 4.10: Signalverteilung in
einer coronalen Schicht der maskierten
linken Niere des ersten und des letzten
(15.) 23Na-MR-Bildes. Das erste Bild
weist im Vergleich ein deutlich höhe-
res 23Na-Signal im Nierenmark auf als
das letzte Bild, während die beiden Bil-
der ähnliche Signalwerte in der Nieren-
rinde zeigen. Die Signalwerte im Nie-
renbecken sind im ersten Bild ebenfalls
leicht erhöht.
Weiterhin wurden Histogramme der Signalwerte der maskierten dreidimensionalen linken Nie-
re des ersten sowie des letzten (15.) MR-Bildes erstellt (Abbildung 4.11). Hier deckt das erste
Bild einen Wertebereich von 90 < Signal ≤ 510 ab und das letzte Bild von 50 < Signal ≤ 390.
Die Maxima der beiden Histogramme liegen in der gleichen Klasse (250 < Signal ≤ 270). Im
Histogramm des ersten Bildes ist das Maximum allerdings niedriger und höhere Signalwerte
(Signal > 310) treten im ersten Bild deutlich häufiger auf als im letzten Bild.
Abbildung 4.11: Histogramme
zeigen die Häufigkeitsverteilungen
der 23Na-Signalwerte der maskier-
ten dreidimensionalen linken Niere
des ersten und des letzten (15.)
MR-Bildes. Die Maxima der beiden
Histogramme liegen in der gleichen
Klasse (250 < Signal ≤ 270). Für
Signalwerte mit 310 < Signal ≤ 510
liegen im ersten Bild deutlich größere
Häufigkeiten vor als im letzten Bild.
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In den 15 maskierten dreidimensionalen Regionen (ROIs) der linken sowie der rechten Niere
wurden jeweils der Mittelwert x¯ und die Standardabweichung std der 23Na-Signalwerte be-
stimmt [Platt et al., 2016b]. Die Mittelwerte x¯ der rechten Niere sind in Abbildung 4.12a darge-
stellt und die der linken Niere in Abbildung 4.12b. Die beiden Grafiken zeigen folglich den zeit-
lichen Verlauf des 23Na-MR-Signals über die Zeit der Untersuchung (ca. 1 h 40 min). Die Stan-
dardabweichungen std wurden als Fehlerbalken abgebildet. Für die ersten fünf Aufnahmen
nach Wasserentzug ergaben sich erhöhte mittlere Signalwerte x¯. Nach der Wasseraufnahme
im MR-Tomographen nahmen die Mittelwerte über einen Zeitraum von 5 · 364 s = 30 min 20 s
ab. Ab der sechsten Messung nach Wasseraufnahme, also ab der 11. Messung, war das Signal
wieder stabil und es traten nur noch geringe Schwankungen auf.
Die Standardabweichungen std spiegeln die Variationen in der jeweiligen ROI wider. Eine er-
höhte Standardabweichung, wie im ersten bis fünften Bild, zeigt, dass das Signal einen großen
Wertebereich abdeckt. Eine erhöhte Standardabweichung steht somit im Zusammenhang mit
einer großen Breite der Verteilung im Histogramm (Abbildung 4.11). Die Standardabweichun-
gen nahmen ebenfalls nach der Wasseraufnahme im MR-Tomographen ab und erreichten ab
der sechsten Messung nach Wasseraufnahme, also ab der 11. Messung, einen stabilen Wert.
Aus dem Vergleich der mittleren Standardabweichung der ersten fünf und der letzten fünf MR-
Aufnahmen folgt, dass für die rechte Niere die Standardabweichung um ca. 39 % abnimmt und
für die linke Niere um ca. 35 %.
Zusammenfassend geben die beiden Abbildungen die zeitliche Änderung des mittleren 23Na-
Signals sowie der Standardabweichung in den ROIs wieder. Die beiden Verläufe stimmen sehr
gut überein und sie lassen sich in drei verschiedene physiologische Zustände aufteilen:
1. Zustand nach Wasserentzug (1. bis 5. Aufnahme)
2. Übergangsphase nach dem Trinken (6. bis 10. Aufnahme)
3. Zustand nach Wasseraufnahme (11. bis 15. Aufnahme)
(a) Rechte Niere (b) Linke Niere
Abbildung 4.12: Zeitliche Änderung des mittleren 23Na-Signals sowie der Standardabweichung in
den 15 maskierten dreidimensionalen Regionen (ROIs) der rechten sowie der linken Niere. Die beiden
Verläufe stimmen hierbei sehr gut überein und lassen sich in drei Abschnitte mit je einer Dauer
von 5 · 364 s = 30 min 20 s aufteilen: nach Wasserentzug, Übergangsphase nach dem Trinken, nach
Wasseraufnahme. Nach der Wasseraufnahme nehmen die Mittelwerte sowie die Standardabweichungen
ab. Ab der 11. Messung ist das Signal wieder stabil und es treten nur noch geringe Schwankungen auf.
[Platt et al., 2016b]
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Wie in Abbildung 4.12 gezeigt, waren die mittleren 23Na-Signale in den ersten fünf MR-
Bildern in etwa konstant, ebenso wie in den letzten fünf MR-Bildern. Daher wurden die ers-
ten fünf MR-Bilder gemittelt [Platt et al., 2016b]. Das gemittelte Bild gibt den Zustand nach
Wasserentzug wieder. Weiterhin wurden die letzten fünf MR-Bilder gemittelt und das resul-
tierende Bild gibt den Zustand nach Wasseraufnahme wieder. Nach der Wasseraufnahme im
MR-Tomographen war die Lage der Probandin in der HF-Spule leicht verändert. Daher wurde
eine rigide Registrierung der beiden gemittelten Bilder mit sechs Freiheitsgraden durchgeführt
(Abschnitt 3.4). Die resultierenden 23Na-MR-Bilder sind in Abbildung 4.13 dargestellt.
Die beiden Verteilungen unterscheiden sich hauptsächlich im 23Na-Signal des Nierenmarks.
Nach Wasserentzug ist das Signal im Nierenmark im Vergleich deutlich höher als im Zustand
nach der Wasseraufnahme. Die 23Na-Signale der Leber und der Bandscheiben sind in beiden
Bildern in etwa konstant. In der Magenregion hingegen ist das Signal nach der Wasserauf-
nahme reduziert.
Abbildung 4.13: 23Na-Signalverteilung im Bereich der Nieren nach Wasserentzug (links) sowie nach
Wasseraufnahme (rechts). Die beiden Verteilungen unterscheiden sich hauptsächlich im Signal des
Nierenmarks. Nach Wasserentzug ist das Signal im Nierenmark im Vergleich zum Signal nach Wasser-
aufnahme erhöht. Weiterhin ist nach Wasseraufnahme das Signal in der Magenregion reduziert (RN:
Rechte Niere, LN: Linke Niere, L: Leber, BS: Bandscheiben, M: Magen). [Platt et al., 2016b]
Die zeitlichen Änderungen der 23Na-Signale der linken und der rechten Niere zeigen das er-
wartete Verhalten. Mit der entwickelten 23Na-Körperspule ist es also möglich, die Physiologie
der Nieren bei 7Tesla zu untersuchen. Während dieser Untersuchung wurde die Spulenkonfi-
guration 4P 1Tx 1Rx verwendet. Wie in den Abschnitten 4.1.1 und 4.2.2 beschrieben, stellt
die endgültige Spulenkonfiguration 4P 1Txopt 4Rx homogenere Sende- und Empfangsfelder
zur Verfügung, wovon die 23Na-MR-Bildgebung der Nieren in künftigen Messungen profitieren
kann.
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4.2.5 23Na-MR-Bildgebung des Körperstamms mit intrinsischer respiratorisch
separierter Rekonstruktion
Die MR-Bildgebung des Körperstamms wird im Allgemeinen durch physiologische Bewegun-
gen, z. B. aufgrund der Atmung oder der pulsatilen Kontraktion des Herzens, beeinträchtigt.
Im Rahmen dieser Arbeit wurde das intrinsische Atemsignal rückwirkend nach der MR-
Untersuchung zur Sortierung der aufgenommenen 23Na-MR-Daten in zwei verschiedene Atem-
phasen verwendet. Intrinsisch bedeutet in diesem Fall, dass das Atemsignal aus den aufge-
nommenen 23Na-Kernspinsignalen ermittelt wird. Durch die Aufteilung der aufgenommenen
MR-Daten in zwei verschiedene Atemphasen werden Verwischungen (englisch blurring) in den
MR-Bildern, die aufgrund der Atembewegung auftreten, reduziert.
Die verwendete Methode zur Bestimmung des intrinsischen und des extrinsischen Atemsignals
wurde in Abschnitt 3.5 erläutert. Das extrinsische Signal dient als Vergleichsgröße und wurde
während der MR-Untersuchung mit einem Atemgurt (Abschnitt 3.1.1.1) aufgezeichnet. In
Abschnitt 3.5 wurde weiterhin die Aufteilung des vollen MR-Datensatzes in zwei Teilmengen
beschrieben, wobei eine Teilmenge an Projektionen dem eingeatmeten Zustand und die andere
Teilmenge dem ausgeatmeten Zustand zugeordnet wurde. Die Teilmengen sowie der volle
Datensatz wurden separat rekonstruiert.
Der in Abschnitt 3.5 beschriebene Ablauf für die intrinsische respiratorisch separierte Rekon-
struktion wurde an drei Probanden angewendet, die mit Proband1 bis Proband3 bezeichnet
wurden. Hierbei wurden die 23Na-MR-Aufnahmen mit der Spulenkonfiguration 4P 1Txopt 4Rx
durchgeführt. Für jeden der drei Probanden wurden 23Na-MR-Untersuchungen der Lunge und
des Abdomens durchgeführt. Die Beschreibung der untersuchten Körperregion „Lunge“ oder
„Abd“ (für Abdomen) wurde tiefgestellt, z. B. Proband1Lunge oder Proband1Abd.
Die MR-Aufnahmen fanden mit der dichteangepassten 3D-Radialsequenz (Abschnitt 3.3.1.2)
sowie mit der 3D-Golden-Angle-Aufnahme (Abschnitt 3.3.1.4) unter freier Atmung statt. Zur
Erhöhung des Signal-zu-Rausch-Verhältnisses der einzelnen Projektionen wird deren Auf-
nahme unmittelbar viermal wiederholt (nMittelung = 5). Hiervon profitiert die Compressed-
Sensing-basierte Rekonstruktion (Abschnitt 3.3.2.3). Die verwendeten Sequenz- und Rekon-
struktionsparameter waren:
• Flipwinkel α = 44°, Repetitionszeit TR = 20 ms
• Pulsdauer tPuls = 1,5 ms, Echozeit TE = 0,85 ms
• Nominelle Auflösung (∆x)3 = (4 mm)3, Rekonstruktionsvolumen V = (400 mm)3
• Aufgenommene Projektionszahl NProjek = 18 200
• Unterabtastungsfaktor des vollen Datensatzes USF ≈ 1, 7
• Mittelung nMittelung = 5, Messzeit tAkq = 30 min 20 s
• NUFFT-Rekonstruktion sowie 3D-DLCS-Rekonstruktion, Matrixgröße (100)3
• SOS-Kombination der vier Empfangssignale
Weiterhin wurden vor jeder Aufnahme einer Projektion, also vor Beginn des Gradienten, zwei
zusätzliche Datenpunkte im k-Raum-Zentrum aufgenommen. Diese beiden Datenpunkte wur-
den gemittelt und dienten zur Bestimmung des intrinsischen Atemsignals (Abschnitt 3.5.1).
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4.2.5.1 Intrinsisches und extrinsisches Atemsignal
Das intrinsische Atemsignal SZentrum Filter sowie das extrinsische Atemsignal SAtemgurt Filter
wurden jeweils aus den aufgenommenen Messdaten ermittelt (Abschnitt 3.5). In Abbildung
4.14 sind beispielhafte Ausschnitte der Atemsignale dargestellt. Hierbei werden die ermit-
telten Atemsignale für eine MR-Untersuchung der Lunge und zwei MR-Untersuchungen des
Abdomens gezeigt (Proband1Lunge, Proband1Abd, Proband2Abd).
Abbildung 4.14: Vergleich des intrinsischen Atemsignals SZentrum Filter und des extrinsischen Atemsi-
gnals SAtemgurt Filter für Proband1Lunge, Proband1Abd und Proband2Abd. Das intrinsische Atemsignal
verhält sich (a, b) invers (−SZentrum Filter) oder (c) nicht invers (SZentrum Filter) zum entsprechenden
extrinsischen Atemsignal SAtemgurt Filter. Die Lage der Extremwerte und der Nulldurchgänge im intrin-
sischen und im extrinsischen Atemsignal zeigen jeweils eine gute Übereinstimmung. Das intrinsische
sowie das extrinsische Atemsignal können zur Zuordnung zu dem eingeatmeten („ein“, rot markiert)
oder dem ausgeatmeten („aus“, blau markiert) Zustand dienen.
Wie in Abschnitt 3.5.1 beschrieben, kann sich das intrinsische Atemsignal gerade invers
(−SZentrum Filter) oder nicht invers (SZentrum Filter) zum entsprechenden extrinsischen Atem-
signal (SAtemgurt Filter) verhalten. Hierbei hängt der Verlauf des intrinsischen Signals von der
Lage des Probanden in der HF-Spule ab. Für die 23Na-MR-Untersuchungen der Lunge der
drei Probanden war das intrinsische Atemsignal SZentrum Filter grundsätzlich invers zum ex-
trinsischen Atemsignal. Das bedeutet, dass −SZentrum Filter ein ähnliches Verhalten zeigt wie
SAtemgurt Filter (Abbildung 4.14a).
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Für die 23Na-MR-Untersuchungen des Abdomens der drei Probanden lag bei einem Probanden
ein inverses Verhalten des intrinsischen Atemsignals vor und bei zwei Probanden ein nicht
inverses Verhalten (Abbildung 4.14b und c):
• Proband1Abd inverses Verhalten
• Proband2Abd nicht inverses Verhalten
• Proband3Abd nicht inverses Verhalten
Der qualitative Vergleich der abgebildeten intrinsischen und extrinsischen Atemsignale zeigt
eine gute Übereinstimmung bei der Untersuchung der Lunge und eine gute Korrelation in
einem großen Bereich des Signalverlaufs bei den Untersuchungen des Abdomens.
Das intrinsische sowie das extrinsische Atemsignal wurden anschließend zur Aufteilung des
vollen Datensatzes in zwei Teilmengen verwendet (Abschnitt 3.5). Für die Untersuchungen
von Proband1Lunge, Proband2Lunge, Proband3Lunge und Proband1Abd wurden die folgenden
Zuordnungen basierend auf dem intrinsischen Atemsignal vorgenommen: Teilmenge D1 ent-
spricht dem eingeatmeten Zustand („ein“, rot markiert) und Teilmenge D2 dem ausgeatmeten
Zustand („aus“, blau markiert). Für die Untersuchungen von Proband2Abd und Proband3Abd
ergab sich: Teilmenge D1 entspricht dem ausgeatmeten Zustand und Teilmenge D2 dem ein-
geatmeten Zustand.
Die Größe der Teilmengen Nein und Naus und somit die Anzahl an Projektionen im einge-
atmeten (rot markiert) oder im ausgeatmeten Zustand (blau markiert) sind in Tabelle 4.7
aufgelistet. Die Größe der Teilmengen liegt zwischen 8 974 und 9 226 und folglich etwa bei der
Hälfte der Gesamtzahl an aufgenommenen Projektionen von 18 200/2 = 9 100.
Basierend auf dem intrinsischen oder dem extrinsischen Atemsignal wurden einige Projek-
tionen unterschiedlichen Atemzuständen zugeordnet, besonders bei den Untersuchungen des
Abdomens. Daher wurden die Zuordnungen verglichen, indem die Anzahl an Datenpunkten
Ngleich bestimmt wurde, die denselben Zuständen zugeordnet wurden. Der Anteil an gleich
zugeordneten Projektionen wurde wie folgt berechnet: Ngleich/Nges mit Nges = 18 200 (rech-
te Spalte in Tabelle 4.7). Bei den Untersuchungen der Lunge lag der Anteil im Mittel bei
(90, 6± 2, 8) % und bei den Untersuchungen des Abdomens bei (82, 3± 3, 8) %.
Tabelle 4.7: Größe der Teilmengen Nein und Naus und somit die Anzahl an Projektionen im eingeat-
meten oder im ausgeatmeten Zustand für die sechs durchgeführten Untersuchungen. Die Teilmengen
ergaben sich aus der Auswertung des intrinsischen und des extrinsischen Atemsignals. Ngleich/Nges
in % beschreibt den Anteil an Projektionen, die basierend auf dem intrinsischen oder extrinsischen
Atemsignal denselben Zuständen zugeordnet wurden.
Proband, Alter Region Intrinsisch Extrinsisch Ngleich/NgesGeschlecht Nein Naus Nein Naus in %
1, w 28 J Lunge 9096 9104 9096 9104 93,2Abdomen 9069 9131 9095 9105 85,7
2, m 30 J Lunge 9015 9185 9226 8974 91,0Abdomen 9052 9148 9157 9043 83,0
3, m 66 J Lunge 9056 9144 9089 9111 87,7Abdomen 9012 9188 9197 9003 78,0
Mittel Lunge 9056± 41 9144± 41 9137± 77 9063± 77 90, 6± 2, 8Abdomen 9044± 29 9156± 29 9150± 51 9050± 51 82, 3± 3, 8
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4.2.5.2 Intrinsische respiratorisch separierte Rekonstruktion
Im nächsten Schritt wurden der volle Datensatz sowie die Teilmengen Nein und Naus, die
basierend auf dem intrinsischen Atemsignal ermittelt wurden, separat rekonstruiert. Der Un-
terabtastungsfaktor des vollen Datensatzes beträgt ca. USF ≈ 1, 7. Durch die Aufteilung des
vollen Datensatzes in den eingeatmeten und den ausgeatmeten Zustand ergaben sich Teilmen-
gen mit einer Größe von ca. Nein ≈ Naus ≈ 9 100 (Tabelle 4.7). Der Unterabtastungsfaktor
eines separierten Datensatzes beträgt somit ca. USF ≈ 3, 4.
Es wurde zum einen die NUFFT-Rekonstruktion (Abschnitt 3.3.2.2) und zum anderen die 3D-
DLCS-Rekonstruktion (Abschnitt 3.3.2.3) angewendet. Wie in Abschnitt 4.2.3 gezeigt, können
Rauschen sowie Artefakte bei der 23Na-Körperbildgebung mit der iterativen Rekonstruktion
3D-DLCS reduziert werden.
Abbildung 4.15: NUFFT- und 3D-DLCS-Rekonstruktionen des vollen Datensatzes und der separier-
ten Teilmengen der 23Na-MR-Untersuchung der Lunge von Proband1. Die 3D-DLCS-Rekonstruktionen
zeigen ein deutlich reduziertes Rauschen im Vergleich zu den NUFFT-Rekonstruktionen. Bei den
NUFFT-Rekonstruktionen führt die Aufteilung aller Projektionen in zwei Teilmengen zu einer deut-
lichen Reduktion der Bildqualität. Die 3D-DLCS-Rekonstruktion ist durch die Aufteilung weniger
beeinträchtigt. Leber, Nieren und Magen liegen in der unteren Hälfte des coronalen Sichtfeldes der
HF-Spule. Im ausgeatmeten Zustand befinden sich diese Organe im Vergleich zum eingeatmeten Zu-
stand weiter kopfwärts (weiße Linien).
23Na-MR-Bilder der Lunge Die rekonstruierten 23Na-MR-Bilder der Untersuchung der Lun-
ge von Proband1 sind in Abbildung 4.15 dargestellt. Im Vergleich zu den NUFFT-Rekon-
struktionen zeigen die Bilder, die mit der 3D-DLCS-Rekonstruktion berechnet wurden, ein
deutlich reduziertes Rauschen. Insbesondere die NUFFT-Rekonstruktionen der beiden sepa-
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rierten Atemzustände weisen aufgrund der höheren Unterabtastung von USF ≈ 3, 4 ein deut-
lich erhöhtes Rauschen im Vergleich zum vollen Datensatz auf. Die 3D-DLCS-Rekonstruktion
hingegen wird weniger durch die Unterabtastung der separierten Teilmengen beeinträchtigt,
sodass der volle Datensatz und die beiden separierten Teilmengen etwa die gleiche Bildqualität
haben.
Abbildung 4.16: 3D-DLCS-Rekonstruktionen des vollen Datensatzes und der separierten Teilmengen
der 23Na-MR-Untersuchung der Lunge von Proband2 und Proband3. Leber, Nieren und Magen liegen
in der unteren Hälfte des coronalen Sichtfeldes der HF-Spule. Im ausgeatmeten Zustand befinden sich
diese Organe im Vergleich zum eingeatmeten Zustand weiter kopfwärts (weiße Linien).
In den rekonstruierten 23Na-MR-Bildern der Untersuchung der Lunge von Proband1 (Abbil-
dung 4.15) sowie von Proband2 und Proband3 (Abbildung 4.16) liegen die Leber, die Nieren
und der Magen in der unteren Hälfte des coronalen Sichtfeldes der HF-Spule. Im ausgeatmeten
Zustand befinden sich diese natriumhaltigen Organe weiter kopfwärts (weiße Linien in den
Abbildungen). Da die Empfangssensitivität der HF-Spule in Richtung des Spulenzentrums
ansteigt (Abbildung 4.2), befindet sich im ausgeatmeten Zustand mehr natriumhaltiges Ge-
webe im sensitiveren Bereich der HF-Spule. Dies hat ein höheres Signal im k-Raum-Zentrum
zur Folge (Abbildung 4.14). Im eingeatmeten Zustand sind die Organe weiter in Richtung
des unteren Körperendes gelegen und das Signal im k-Raum-Zentrum ist infolgedessen nied-
riger.
23Na-MR-Bilder des Abdomens Die rekonstruierten 23Na-MR-Bilder der Untersuchung des
Abdomens von Proband1 sind in Abbildung 4.17 dargestellt. Die NUFFT-Rekonstruktionen
und die 3D-DLCS-Rekonstruktionen des Abdomens zeigen die gleichen Eigenschaften wie
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die Rekonstruktionen der Lungen (Abbildung 4.15): Die 3D-DLCS-Rekonstruktionen zeigen
im Allgemeinen ein deutlich reduziertes Rauschen. Die NUFFT-Rekonstruktionen der beiden
separierten Atemzustände weisen ein deutlich erhöhtes Rauschen im Vergleich zum vollen
Datensatz auf. Die 3D-DLCS-Rekonstruktionen des vollen Datensatzes und der beiden sepa-
rierten Teilmengen haben etwa die gleiche Bildqualität.
Abbildung 4.17: NUFFT- und 3D-DLCS-Rekonstruktionen des vollen Datensatzes und der
separierten Teilmengen der 23Na-MR-Untersuchung des Abdomens von Proband1. Die 3D-
DLCS-Rekonstruktionen zeigen ein deutlich reduziertes Rauschen im Vergleich zu den NUFFT-
Rekonstruktionen. Bei den NUFFT-Rekonstruktionen führt die Aufteilung aller Projektionen in zwei
Teilmengen zu einer deutlichen Reduktion der Bildqualität. Die 3D-DLCS-Rekonstruktion ist durch
die Aufteilung weniger beeinträchtigt. Leber, Nieren und Magen liegen in der unteren Hälfte des co-
ronalen Sichtfeldes der HF-Spule. Im ausgeatmeten Zustand befinden sich diese Organe im Vergleich
zum eingeatmeten Zustand weiter kopfwärts (weiße Linien).
In den rekonstruierten 23Na-MR-Bildern der Untersuchung des Abdomens von Proband1 (Ab-
bildung 4.17) liegen die Leber, die Nieren und der Magen in der unteren Hälfte des coronalen
Sichtfeldes der HF-Spule. Bei Proband2 und Proband3 (Abbildung 4.18) liegen diese natri-
umhaltigen Organe hingegen im mittleren Bereich des coronalen Sichtfeldes der HF-Spule.
Generell befinden sich die Leber, die Nieren und der Magen im ausgeatmeten Zustand weiter
kopfwärts (weiße Linien in den Abbildungen).
Die Empfangssensitivität der HF-Spule steigt in Richtung des Spulenzentrums an (Abbildung
4.2). Wie bei den Untersuchungen der Lunge befindet sich bei Proband1 im ausgeatmeten
Zustand mehr natriumhaltiges Gewebe im sensitiveren Bereich der HF-Spule. Infolgedessen
ist das Signal im k-Raum-Zentrum im ausgeatmeten Zustand höher als im eingeatmeten
Zustand (Abbildung 4.14). Aufgrund der Lage der Leber, der Nieren und des Magens in den
MR-Bildern des Abdomens von Proband2 sowie von Proband3 (Abbildung 4.18) befindet sich
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im ausgeatmeten Zustand mehr natriumhaltiges Gewebe im weniger sensitiven Bereich der
HF-Spule. Das hat ein geringeres Signal im k-Raum-Zentrum im ausgeatmeten Zustand als
im eingeatmeten Zustand zur Folge (Abbildung 4.14).
Abbildung 4.18: 3D-DLCS-Rekonstruktionen des vollen Datensatzes und der separierten Teilmengen
der 23Na-MR-Untersuchung des Abdomens von Proband2 und Proband3. Leber, Nieren und Magen
liegen im mittleren Bereich des coronalen Sichtfeldes der HF-Spule. Im ausgeatmeten Zustand befinden
sich Leber, Nieren und Magen im Vergleich zum eingeatmeten Zustand weiter kopfwärts (weiße Linien).
Separation der Atmung und Reduktion der Verwischungen In den Abbildungen 4.19
und 4.20 sind die relevanten Bereiche der 3D-DLCS-Rekonstruktionen der 23Na-MR-Unter-
suchungen der Lunge und des Abdomens noch einmal vergrößert dargestellt. Es werden die
Rekonstruktionen des vollen Datensatzes sowie der separierten Teilmengen gezeigt. Weiterhin
wird jeweils in der vierten Spalte die relative Abweichung abgebildet, die mit Gleichung 3.22
bestimmt wurde.
Die MR-Bilder der vollen Datensätze stellen Überlagerungen aller Atemphasen dar und folg-
lich sind die Randbereiche von Organen in diesen MR-Bildern verwaschener als in in den
separierten MR-Bildern. Dies ist zum Beispiel in den Randbereichen von Leber und Magen
sichtbar. Weiterhin treten Verwischungen in den Bereichen der Pulmonalgefäße (Abbildung
4.19) sowie des Nierenmarks und der Nierenrinde (Abbildung 4.20) auf.
Diese Verwischungen werden durch die Separation der aufgenommenen Projektionen in zwei
Atemzustände merklich reduziert. Infolgedessen werden beispielsweise die Pulmonalgefäße




In den rekonstruierten MR-Bildern des eingeatmeten Zustands der Untersuchungen des Ab-
domens treten allerdings weiterhin Verwischungen auf, während die Verwischungen in den
MR-Bildern des ausgeatmeten Zustands deutlich abnehmen.
In Abschnitt 3.5.4 wurden die folgenden Eigenschaften der relativen Abweichung für zwei bei-
spielhafte Signalverteilungen gezeigt: Wenn sich ein Organ mit einem hohen Signalwert beim
Ausatmen nach cranial (in Richtung des Kopfes) bewegt, ergeben sich für die relative Abwei-
chung positive Werte im oberen Randbereich und negative Werte im unteren Randbereich.
Die relativen Abweichungen der 23Na-MR-Untersuchungen der Lunge und des Abdomens der
drei Probanden zeigen ebenfalls diese Eigenschaften (Abbildungen 4.19 und 4.20, rechte Spal-
te). Am oberen Rand der Leber und des Magens ergaben sich positive relative Abweichungen
ebenso am oberen Rand der Nieren, während sich am unteren Rand der Nieren negative Werte
ergaben.
Abbildung 4.19: Vergrößerte Darstellung der relevanten Bereiche der 3D-DLCS-Rekonstruktionen
der 23Na-MR-Untersuchungen der Lunge. In den MR-Bildern der vollen Datensätze sind die Rand-
bereiche von Leber und Magen verwaschener (englisch blurred) als in in den separierten MR-Bildern
(weiße Pfeile). Weiterhin treten bei den vollen Datensätzen Verwischungen in den Bereichen der Pul-
monalgefäße auf. Für die relativen Abweichungen der 23Na-MR-Untersuchungen der Lunge der drei
Probanden ergaben sich am oberen Rand der Leber und des Magens erwartungsgemäß positive Werte.
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Abbildung 4.20: Vergrößerte Darstellung der relevanten Bereiche der 3D-DLCS-Rekonstruktionen
der 23Na-MR-Untersuchungen des Abdomens. In den MR-Bildern der vollen Datensätze sind die Rand-
bereiche von Nieren, Leber und Magen verwaschener (englisch blurred) als in in den separierten MR-
Bildern (weiße Pfeile). Weiterhin treten bei den vollen Datensätzen Verwischungen in den Bereichen
des Nierenmarks und der Nierenrinde auf. Im ausgeatmeten Zustand werden diese Verwischungen
merklich reduziert, während im eingeatmeten Zustand jedoch weiterhin Verwischungen auftreten. Für
die relativen Abweichungen der 23Na-MR-Untersuchungen des Abdomens der drei Probanden ergaben
sich, wie erwartet, am oberen Rand der Nieren, Leber und des Magens positive Werte und am unteren





Das Hauptziel dieser Arbeit war es, die In-vivo-23Na-MR-Bildgebung der gesamten Lunge
bzw. des Abdomens bei 7 Tesla zu ermöglichen.
Im ersten Schritt wurde daher eine 23Na-HF-Körperspule und ihre HF-Sende- und Empfangs-
kette entwickelt, aufgebaut und optimiert. Die entwickelte HF-Spule ist oval und ist daher
an die Geometrie des menschlichen Körperstamms angepasst. Sie ermöglicht zum ersten Mal
die Aufnahme von In-vivo-23Na-MR-Bildern der gesamten Breite des menschlichen Körper-
stamms mit einer großen Abdeckung in Längsrichtung des Körpers (Richtung des (B0)-Feldes)
bei 7 Tesla. Zur Untersuchung der HF-Eigenschaften der entwickelten HF-Spule wurden u. a.
Messungen im MR-Tomographen sowie Simulationen elektromagnetischer Hochfrequenzfelder
(abgekürzt EM-Simulationen) durchgeführt. Die Funktionsfähigkeit der 23Na-HF-Körperspule
wurde anhand von In-vivo-23Na-MR-Aufnahmen der Lunge und des Abdomens, insbesondere
der Nieren, demonstriert.
Da die 23Na-MR-Bildgebung des Körperstamms im Allgemeinen durch physiologische Bewe-
gungen, wie beispielsweise die Atmung, beeinträchtigt wird, wurde eine Methode entwickelt,
die eine respiratorische Separation der aufgenommenen Daten basierend auf dem ermittelten
Atemsignal ermöglicht. Erstmalig wurde das Atemsignal retrospektiv aus den aufgenomme-
nen 23Na-MR-Daten berechnet. Durch die Aufteilung der aufgenommenen MR-Daten in zwei
verschiedene Atemphasen wurden Verwischungen (englisch blurring) in den MR-Bildern, die
aufgrund der Atembewegung auftreten, reduziert. Diese Methode zur intrinsischen respirato-
risch separierten Rekonstruktion wurde an der Lunge und am Abdomen von drei Probanden
erfolgreich angewendet.
Die im Rahmen dieser Arbeit entwickelte 23Na-HF-Körperspule und die angewandten Metho-
den sowie die daraus resultierenden Ergebnisse werden in den folgenden Kapiteln diskutiert
und bewertet.
5.1 23Na-HF-Körperspule
Wie bereits erwähnt, soll die 23Na-Körperspule die In-vivo-23Na-MR-Bildgebung der gesamten
Lunge bzw. des Abdomens ermöglichen. Hierfür muss sie insbesondere zwei Bedingungen
erfüllen: zum einen muss der sensitive Bereich der 23Na-HF-Spule einen großen Bereich des
menschlichen Körpers abdecken und zum anderen muss die HF-Spule in diesem Bereich ein
möglichst homogenes Sendefeld (B+1 ) sowie Empfangsfeld (B−1 ) gewährleisten.
Während der Entwicklung und Optimierung der HF-Hardware der 23Na-Körperspule wurden
die folgenden Komponenten aufgebaut:
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• Ovale 23Na-HF-Birdcage-Spule (Abschnitt 3.1.2.2)
• HF-Sende- und Empfangskette der Zweikanal-Birdcage-Spule 2P 1Tx 1Rx
(Abschnitt 3.1.2.3 und 3.1.2.4)
• HF-Sende- und Empfangskette der Vierkanal-Birdcage-Spule 4P 1Tx 1Rx
(Abschnitt 3.1.2.5 und 3.1.2.6)
• Optimierte HF-Sende- und Empfangskette der Vierkanal-Birdcage-Spule
4P 1Txopt 4Rx (Abschnitt 3.1.2.5 und 3.1.2.7)
Diese Komponenten werden im Folgenden diskutiert und bewertet.
5.1.1 Ovale 23Na-HF-Birdcage-Spule
Bei der entwickelten 23Na-HF-Körperspule handelt es sich um eine Sende- und Empfangs-
spule mit einer Ausdehnung in z-Richtung (Richtung des (−B0)-Feldes) von 35 cm. Es wurde
das Design einer relativ eng anliegenden, ovalen HF-Birdcage-Spule gewählt, die auf einem
starren Gehäuse montiert wurde. Somit wurde die geometrische Form der HF-Spule sowohl
an die Form des menschlichen Körperstamms angepasst als auch an den begrenzten Raum
innerhalb eines MR-Tomographen mit einem Bohrungsdurchmesser von d = 60 cm und einem
Patiententisch. Sie bietet einen hohen Füllfaktor für den Körperstamm eines erwachsenen
Menschen, wovon die Sensitivität der HF-Spule profitiert (Abschnitt 2.3.1.5).
Infolgedessen ist allerdings auch der Platz innerhalb der HF-Spule eingeschränkt. Der Kör-
perumfang eines Patienten oder Probanden ist daher auf etwa 110 cm begrenzt. Für eine
komfortable Lagerung des Messobjekts (Phantom, Proband, Patient) wurde die HF-Spule in
zwei Hälften geteilt. Die Arme werden außerhalb der HF-Spule positioniert. Hierbei ist es
wichtig, bei der Lagerung des Patienten oder Probanden für eine bequeme Positionierung der
Arme zu sorgen.
Die HF-Birdcage-Spule besteht aus zwei Endringen und zwölf Verstrebungen und wird in
einer Tiefpass-Konfiguration betrieben. Die Larmorfrequenz der 23Na-Kernspins bei 7 Tesla
beträgt 78,6 MHz. Aufgrund der verletzten Rotationssymmetrie der ovalen Spule ist die Er-
zeugung eines zirkular polarisierten B1-Feldes erschwert. In den 1990er Jahren haben sich
viele MR-Gruppen mit der Optimierung des Sendefeldes von elliptischen HF-Birdcage-Spulen
beschäftigt, indem die Positionierung der Verstrebungen der elliptischen Birdcage-Spule oder
die Stromverteilung auf den Verstrebungen optimiert wurden [Leifer, 1997; Li et al., 1997]. Im
Rahmen dieser Arbeit wurden die Verstrebungen der ovalen Birdcage-Spule, wie in der Arbeit
von Kurczewski et al. [1992] über elliptische Birdcage-Spulen, jeweils in einem Winkelabstand
von 360°/12 = 30° zueinander positioniert. Aus geometrischen Gründen mussten jedoch zwei
Verstrebungen um wenige Grad verschoben werden. Dies hat im transversalen Schnitt der
Spule eine zusätzliche Verletzung der Punktsymmetrie bezüglich des Zentrums zur Folge.
Die Größe der Kapazitäten auf den Verstrebungen, die sich direkt auf die Stromverteilung
auswirken, wurden in EM-Simulationen angepasst, um eine möglichst homogene Sendefeld-
verteilung zu erhalten, und anschließend im realisierten Aufbau feinabgestimmt. Durch eine
Optimierung der Spulengeometrie und der Positionierungen der Verstrebungen sowie durch




Im Rahmen dieser Arbeit wurde die HF-Birdcage-Spule zunächst, wie bei Birdcage-Spulen
üblich, mit zwei Einspeisestellen betrieben. Anschließend wurde die Einspeisung auf vier Ein-
speisestellen erweitert [Ibrahim et al., 2000]. Hierdurch konnte eine deutliche Steigerung der
Homogenität im Sende- und Empfangsfeld realisiert werden. Dies wird in den folgenden Ab-
schnitten bewertet und diskutiert.
5.1.2 Optimierung der HF-Sende- und Empfangskette
Die HF-Sende- und Empfangskette der ovalen 23Na-HF-Spule wurde optimiert, um die Homo-
genität im Sende- und Empfangsfeld zu erhöhen. In Abbildung 5.1 werden die Auswirkungen
der Entwicklungsschritte auf die Verteilung des Sendefeldes noch einmal aufgezeigt.
Abbildung 5.1: Relative transversale Flipwinkelkarten αrel der drei Spulenkonfigurationen in einem
Körperphantom mit dielektrischen Eigenschaften vergleichbar zu Körpergewebe (aus Abbildung 4.1).
Diese drei Verteilungen zeigen die Steigerung der Homogenität des Sendefeldes über die drei Entwick-
lungsschritte der ovalen 23Na-HF-Birdcage-Spule.
Aufgrund der erwähnten verletzten Rotationssymmetrie der ovalen HF-Birdcage-Spule sowie
der verletzten Punktsymmetrie im transversalen Schnitt, ist die Erzeugung eines zirkular pola-
risierten B1-Feldes mit einer für Birdcage-Spulen üblichen Einspeisung an zwei Einspeisestel-
len mit ∆ϕ = 90° (2P 1Tx 1Rx) nur in einem begrenzten Bereich des Untersuchungsvolumens
möglich (Abbildung 5.1 links).
Eine Erhöhung der Homogenität des Sendefeldes (B+1 ) der ovalen Birdcage-Spule wurde durch
eine Vierkanal-Einspeisung realisiert. Durch die Einspeisung an vier Stellen können gleich-
mäßigere Ströme auf den Birdcage-Verstrebungen erzielt werden [Ibrahim et al., 2000]. An
den vier Eingängen der Birdcage-Spule wurden HF-Signale mit unterschiedlichen Phasen-
beziehungen zueinander eingespeist. Durch die Einspeisung von vier Sendesignalen mit den
herkömmlichen Phasenunterschieden von jeweils ∆ϕ = 90° (4P 1Tx 1Rx) wurde bereits eine
deutliche Erhöhung der Homogenität erzielt (Abbildung 5.1 Mitte).
Im nächsten Schritt wurden die Sendephasen in EM-Simulationen an die Geometrie ange-
passt: −(270°−ϕx), −180°, −(90°+ϕx), 0° (4P 1Txopt 4Rx). Mit einer Phasenanpassung von
ϕx = 17° wurde die Homogenität im Vergleich zur Spulenkonfiguration 4P 1Tx 1Rx weiter
erhöht (Abbildung 5.1 rechts). Dies zeigt sich auch in einer Abnahme des Variationskoeffizi-
enten CV , der ein Maß für die relative Streuung innerhalb der jeweiligen Verteilung darstellt
(Tabelle 4.2). Der Variationskoeffizient des Sendefeldes wird auch relativer Flipwinkelfehler
111
5.1. 23Na-HF-Körperspule
bezeichnet. Durch die Anpassung der Sendephasen verbesserte sich der Flipwinkelfehler von
8,6 % auf 4,9 % in einem relevanten Bildbereich mit einer Größe von (23 cm× 13 cm× 10 cm).
In diesem Bildbereich wurde mit der Spulenkonfiguration (4P 1Txopt 4Rx) bei einer HF-
Sendeleistung von 2,4 kW ein mittleres Sendefeld B+1 von (11, 97± 0, 59) µT realisiert.
Durch die Anpassung der Sendephasen ist die Schaltung nicht mehr reziprok und kann da-
her nicht zur konstruktiven Kombination der Empfangssignale verwendet werden. Die vier
Empfangssignale werden daher einzeln aufgenommen. Anschließend wird, wie bei radiolo-
gischen Aufnahmen üblich, eine SOS-Kombination der vier Signale angewendet (Abschnitt
3.3.2.1). Bei MR-Signalen mit einem niedrigen SNR, wie bei der 23Na-MR-Bildgebung, kann
jedoch eine adaptive Rekonstruktion von Mehrkanal-Daten von Vorteil sein [Benkhedah et al.,
2016; Walsh et al., 2000]. Im Vergleich zu Mehrkanal-Daten, die mit einem Array aus vielen
Spulenelementen (Anzahl der Spulenelemente > 4) aufgenommen wurden, ist für die adaptive
Rekonstruktion von Vierkanal-Daten jedoch nur ein geringer Vorteil zu erwarten [Walsh et al.,
2000].
Die mit der SOS-Kombination bestimmte Verteilung der relativen Empfangssensitivitäten
B−1 rel der optimierten Spulenkonfiguration 4P 1Txopt 4Rx ist ebenfalls relativ homogen (Ab-
bildung 4.2). Für die Verteilung der relativen Empfangssensitivität verbesserte sich der Va-
riationskoeffizient CV von 9,5 % für 4P 1Tx 1Rx auf 4,5 % für 4P 1Txopt 4Rx (Tabelle 4.2)
in dem relevanten Bildbereich mit einer Größe von (23 cm× 13 cm× 10 cm).
Die beiden Vierkanal-Spulenkonfigurationen 4P 1Tx 1Rx und 4P 1Txopt 4Rx wurden am Kör-
perstamm einer Probandin angewendet. Der qualitative Vergleich zeigte, dass unter anderem
die Bildqualität entlang der Körperkontur von der verbesserten Homogenität im Sende- und
Empfangsfeld der optimierten Spulenkonfiguration 4P 1Txopt 4Rx profitiert. Weiterhin wur-
de ein etwa 40 % höheres Signal-zu-Rausch-Verhältnis (SNR) in der 23Na-MR-Aufnahme des
Herzens mit der Spulenkonfiguration 4P 1Txopt 4Rx ermittelt als mit der Spulenkonfiguration
4P 1Tx 1Rx (Abschnitt 4.2.2).
Die Verbesserung der Homogenität in den Sende- und Empfangsfeldern geht allerdings einher
mit einer Erhöhung der benötigten HF-Leistung und somit mit einer höheren Referenzspan-
nung URef (Tabelle 4.3). Die jeweils gegenüberliegenden Einspeisestellen koppeln im Sendefall
relativ stark miteinander (Transmissionsfaktor Sij ≈ −5,5 dB). Dies bedeutet, dass ca. 28 %
der applizierten Leistung an den gegenüberliegenden Anschluss übermittelt werden. Folglich
wird ein großer Anteil der HF-Leistung nicht zur Anregung des Spinsystems genutzt, sondern
wird an die Abschlusswiderstände übermittelt, wo die Energie in Wärme umgesetzt wird. In-
folgedessen werden höhere HF-Leistungen zur Anregung benötigt. Dies stellt einen Nachteil
der Vierkanal-Anregung bei HF-Birdcage-Spulen dar. Im Empfangsfall wird durch Vorverstär-
kerentkopplung [Roemer et al., 1990] die Kopplung zwischen den Anschlüssen reduziert.
Zusammenfassend erfüllt die 23Na-HF-Spule die geforderten Bedingungen, da ihr sensitiver
Bereich einen großen Bereich des menschlichen Körpers abdeckt und ihr Sendefeld (B+1 ) sowie
ihr Empfangsfeld (B−1 ) in diesem Bereich relativ homogen sind. Dabei profitiert die Homoge-
nität sehr von der Vierkanal-Einspeisung sowie von der Anpassung der Sendephasen und der
separaten Aufnahme der vier Empfangssignale.
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5.1.3 EM-Simulationsmodell der 23Na-Körperspule
Die Sende- und Empfangseigenschaften der 23Na-Körperspule wurden zunächst in EM-Simu-
lationen (Abschnitt 3.2) untersucht. Das dreidimensionale Simulationsmodell enthält hierbei
die Geometrie sowie die dielektrischen Eigenschaften der HF-Spule und ihrer direkten Umge-
bung.
Da ein Vergleich zwischen Simulation und Messung nur in einem homogenen Phantom mög-
lich ist, wurden zur Validierung des Simulationsmodells des endgültigen Designs der 23Na-
Körperspule die gemessenen und die simulierten Verteilungen des Sendefeldes und des Emp-
fangsfeldes in einem homogenen Körperphantom verglichen. Die dielektrischen Eigenschaften
des Phantoms stimmten hierbei mit den mittleren dielektrischen Eigenschaften des Körper-
gewebes überein.
Die in der Simulation verwendete Leistung wurde entsprechend der applizierten HF-Sende-
leistung während der MR-Messung gewählt, welche mit Hilfe eines Richtkopplers gemessen
wurde. Für die Simulation des Sende- und Empfangsfalls müssen die Quellimpedanzen in der
Netzwerk-Ko-Simulation (Abschnitt 3.2) jeweils entsprechend der im realen Aufbau vorherr-
schenden Impedanzen gewählt werden. Im Empfangsfall wurde beachtet, dass die Eingangsim-
pedanzen der Vorverstärker entlang der HF-Empfangskette zur Einspeisestelle transformiert
werden (Abschnitt 3.2.1).
Die gemessenen und die simulierten zentralen 2D-Verteilungen stimmen gut überein (Ab-
bildung 4.4, Tabelle 4.5). Aus den 1D-Verläufen des Sendefeldes entlang der drei zentralen
Achsen (Abbildung 4.5) wurden die mittlere und die maximale relative Abweichung berech-
net. Das dreidimensionale Simulationsmodell wurde mit einer mittleren Übereinstimmung
von 5,5 % validiert. Wie in der Arbeit von Fiedler et al. [2017a] wurde die maximale relative
Abweichung von 14,0 % in der Sicherheitsbetrachtung zur Abschätzung der Unsicherheit der
EM-Simulation verwendet (umax = 1, 14).
5.1.4 Sicherheitsbetrachtung der 23Na-Körperspule
Im Sendefall werden während des Sendepulses hohe HF-Leistungen an der 23Na-Körperspule
appliziert. Bei In-vivo-Anwendungen wird daher die Spezifische Absorptionsrate begrenzt
(IEC-Standard 60601-2-33 [IEC, 2015]).
In EM-Simulationen der HF-Spule mit einem anatomischen Körpermodell wurden realitäts-
nahe lokale Verteilungen der Spezifischen Absorptionsrate berechnet. Zur Untersuchung der
Verteilung der Spezifischen Absorptionsrate im menschlichen Körper wurden mehrere EM-
Simulationen mit zwei verschiedenen heterogenen Körpermodellen und für verschiedene Posi-
tionierungen in der HF-Spule durchgeführt. Hierbei wurde das globale, das Teilkörper- sowie
das lokale SAR untersucht. Die resultierenden SAR-Werte wurden jeweils über 6 min gemit-
telt, um die mittleren SAR-Werte zu erhalten (IEC-Standard 60601-2-33 [IEC, 2015]).
Die Grenzwerte für das SAR werden allgemein aufgeteilt in Grenzwerte für Volumenspulen
und für lokale Spulen (Tabelle 2.1). Basierend auf der guten Kenntnis der Verteilung des
SAR und der bisherigen sicheren Anwendung von Volumenspulen in der MR-Bildgebung, wird
für Volumenspulen die Energie begrenzt, die im gesamten Körper bzw. in einem Teilkörper
absorbiert wird. Für herkömmliche Volumenspulen muss die lokal absorbierte Energie nicht
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beachtet werden, obwohl von Murbach et al. [2011] für 1H-Volumenspulen bei 1,5 Tesla gezeigt
wurde, dass die lokalen SAR-Grenzwerte überschritten werden können. Für lokale Spulen
muss innerhalb der gesamten Gewebeverteilung der Grenzwert für das lokale SAR eingehalten
werden. Das lokale SAR wird für Volumenelemente mit einer Masse von 10 g bestimmt (IEC-
Standard 60601-2-33 [IEC, 2015]).
Im Rahmen dieser Arbeit wurden die drei genannten SAR-Kriterien betrachtet, obwohl für
eine Volumenspule nur das globale und das Teilkörper-SAR begrenzt werden müssten. Für die
vier durchgeführten EM-Simulationen war die Begrenzung des lokalen SAR jedoch deutlich
kritischer als die Begrenzung des globalen oder des Teilkörper-SAR. Die resultierende maxi-
mal zulässige mittlere HF-Leistung, die sich basierend auf dem lokalen SAR und dem Grenz-
wert des lokalen SAR in der normalen Betriebsart ergab, betrug PHF max = 121 W. Bei der
Berechnung dieses Wertes wurden der Unsicherheitsfaktor der EM-Simulation umax = 1, 14
(Abschnitt 4.1.3.1) sowie die Verluste in der HF-Sendekette beachtet. Durch die Begrenzung
der maximal zulässigen mittleren HF-Leistung basierend auf dem lokalen SAR wurde somit
eine konservativere Sicherheitsabschätzung im Vergleich zu einer Begrenzung basierend auf
dem globalen oder dem Teilkörper-SAR durchgeführt. Außerdem wurde im Rahmen dieser
Arbeit nur die normale Betriebsart verwendet und nicht die kontrollierte Betriebsart erster
Stufe, die höhere mittlere HF-Leistungen zulässt.
5.1.5 Erweiterungsmöglichkeiten der HF-Spule
Die entwickelte 23Na-HF-Körperspule ist eine einzelresonante Sende- und Empfangsspule für
die Anwendung bei 7 Tesla mit vier Kanälen, die zum Einspeisen sowie zum Empfangen
verwendet werden kann, und sie ist eine Volumenspule, die in einem großen Volumen ein relativ
homogenes Sende- und Empfangsfeld liefert. Allerdings sind Volumenspulen im Allgemeinen
weniger sensitiv als Oberflächenspulen.
In der klinischen Routine werden die Vorteile von Volumenspulen und Oberflächenspulen
häufig kombiniert, indem eine Volumenspule zur Anregung des Spinsystems verwendet wird
und ein Spulen-Array aus mehreren lokalen Spulen [Roemer et al., 1990] zum Empfangen der
Spinsignale verwendet wird. Im Sendefall sollte das Sendesignal jedoch nur geringfügig in die
Empfangsspulen koppeln und im Empfangsfall sollte das Empfangssignal auch nur geringfügig
in die Sendespule koppeln. Hierfür können Schaltungen verwendet werden, die im Sendefall
die Empfangsspulen und im Empfangsfall die Sendespule verstimmen.
Bei der 23Na-MR-Bildgebung der Nieren, der Leber oder der Prostata mit der entwickelten
HF-Körperspule könnte das Signal-zu-Rausch-Verhältnis durch eine Verwendung zusätzlicher
lokaler Empfangsspulen erhöht werden. In diesem Fall muss die bereits erwähnte Wechselwir-
kung zwischen der Sendespule und den Empfangsspulen beachtet und minimiert werden.
Weiterhin ermöglicht eine doppelresonante 1H-23Na-HF-Spule oder eine Kombination aus ei-
ner 1H- und einer 23Na-HF-Spule eine Homogenisierung des statischen B0-Feldes durch das
sogenannte Shimmen sowie eine Aufnahme von hochaufgelösten anatomischen 1H-MR-Bildern
und von physiologischen 23Na-Bildern während einer MR-Untersuchung. Die hochaufgelösten
anatomischen MR-Bilder könnten dann zur Registrierung der 23Na-MR-Bilder und weiterer
diagnostischer Bilder dienen oder als Vorwissen für eine iterative Rekonstruktion der 23Na-
MR-Daten [Gnahm et al., 2014; Gnahm und Nagel, 2015] sowie für eine Korrektur des Partial-




Die im Rahmen dieser Arbeit entwickelte 23Na-HF-Spule kann künftig um lokale 1H-Spulen
erweitert werden. Da die 23Na-Körperspule nicht geschirmt ist, kann sie auch mit einer 1H-
Ganzkörperspule kombiniert werden, die einen größeren Durchmesser als die ovale 23Na-HF-
Spule hat. In 7-Tesla-Ganzkörper-MR-Tomographen gibt es jedoch keine 1H-Ganzkörperspule
wie bei herkömmlichen 1,5-Tesla- oder 3,0-Tesla-Ganzkörper-MR-Tomographen. In der Arbeit
von Orzada et al. [2017] wird eine 7-Tesla-Ganzkörperspule vorgestellt, die hinter der Bohrung
des Tomographen installiert wird. Die 23Na-HF-Spule könnte mit einer solchen Spule kombi-
niert werden. In diesem Fall muss, ähnlich wie bei separaten Sende- und Empfangsspulen, die
Wechselwirkung zwischen der 23Na-HF-Spule und der 1H-HF-Spule beachtet und minimiert
werden.
5.1.6 Vergleich mit anderen X-Kern-Körperspulen
In diesem Abschnitt wird die entwickelte 23Na-HF-Körperspule mit X-Kern-Körperspulen von
anderen Forschungsgruppen verglichen. Es werden beispielhaft zwei Volumenspulen und eine
lokale Spule mit vier Spulenelementen betrachtet.
An die beiden Volumenspulen wurden ähnliche Anforderungen gestellt wie an die im Rahmen
dieser Arbeit entwickelte ovale 23Na-HF-Birdcage-Spule für 7 Tesla: Zum einen soll der sensi-
tive Bereich der HF-Spule einen großen Bereich des Körpers abdecken und zum anderen soll
in diesem Bereich ein möglichst homogenes Sendefeld B+1 erzeugt werden.
Die Anforderungen, die an die lokale Spule mit vier Spulenelementen gestellt wurden, wei-
chen von den Anforderungen an die drei Volumenspulen ab. Bei dieser Spule stand die hohe
Sensitivität der lokalen Spule im Vordergrund. Weiterhin sollte die benötigte HF-Leistung
im Vergleich zu Volumenspulen niedrig gehalten werden, um möglichst kurze HF-Pulse zu
ermöglichen.
Asymmetrische 23Na-HF-Birdcage-Spule für 3Tesla
In der Arbeit von Wetterling et al. [2012] wird eine asymmetrische 23Na-HF-Birdcage-Spule
mit 16 Verstrebungen für 3 Tesla beschrieben. Die Larmorfrequenz der 23Na-Kernspins beträgt
32,6 MHz. Die 3-T-Birdcage-Spule wird in Quadratur betrieben, indem zwei HF-Signale mit
einem Phasenunterschied von 90° eingespeist werden.
Der sensitive Bereich der 3-T-Spule soll den homogenen Teil des B0-Feldes abdecken. Folglich
ist die 3-T-Spule mit 50 cm etwas länger [Wetterling et al., 2012] als die 7-T-Spule mit 35 cm.
Weiterhin wurde bei der 3-T-Spule ein asymmetrisches Design wie in der Arbeit von De Zanche
et al. [2008] gewählt. Die Spule nutzt den gesamten freien Raum im MR-Tomographen, der
durch die Bohrung und den Patiententisch begrenzt wird. Infolgedessen ist genügend Platz für
den Patienten und für zusätzliche Hardware. Dieser Platz ist in der 7-T-Spule durch ihr ovales
Design eingeschränkt. Allerdings bietet die 7-T-Spule folglich einen höheren magnetischen
Füllfaktor (Abschnitt 2.3.1.5).
Im Gegensatz zur 7-T-Spule kann die 3-T-Spule aktiv verstimmt werden. Infolgedessen kön-
nen lokale Spulen zum Empfangen verwendet werden, was einen deutlichen SNR-Gewinn
insbesondere in oberflächennahen Bereichen zur Folge hat. Einen weiteren Unterschied stellt
die Abschirmung der HF-Spule dar. Bei der 3-T-Spule war eine Abschirmung nötig, um ei-
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ne Kopplung mit den benachbarten Gradientenspulen [Wetterling et al., 2012] bzw. mit der
benachbarten 1H-Körperspule [De Zanche et al., 2008] zu vermeiden. Auf eine Abschirmung
konnte bei der ovalen 7-T-Spule verzichtet werden. Wie im vorherigen Abschnitt beschrieben,
könnte die nicht geschirmte Spule in Kombination mit einer 1H-Ganzkörperspule verwendet
werden, die hinter der Bohrung des Tomographen installiert werden kann. Die 3-T-Spule
kann hingegen aufgrund ihrer Abschirmung nicht mit einer 1H-Ganzkörperspule verwendet
werden.
Die Referenzspannung der asymmetrischen 3-T-Spule liegt mit 1200 V in der gleichen Größen-
ordnung wie die Referenzspannung der ovalen 7-T-Spule mit 1300 V bis 1500 V (Tabelle 4.3).
In die Bohrung integrierte 31P-HF-Birdcage-Spule für 7Tesla
In der Arbeit von Löring et al. [2016] wurde eine 31P-HF-Ganzkörperspule zur Aufnahme
von 31P-MR-Spektren bei 7 Tesla vorgestellt. Die Larmorfrequenz der 31P-Kernspins beträgt
120,6 MHz. Die HF-Spule wird direkt in die Bohrung integriert, wobei der Durchmesser der
Bohrung von 58 cm auf 52 cm minimiert wurde [Löring et al., 2016]. Weiterhin wurde ein spe-
ziell angefertigter Patiententisch verwendet. Diese HF-Spule bietet, wie die 3-T-23Na-Spule,
genügend Platz für den Patienten und für zusätzliche Hardware.
Die 31P-HF-Ganzkörper-Spule nimmt den Platz einer möglichen 1H-HF-Ganzkörperspule
wie in der Arbeit von Orzada et al. [2017] ein. Zwei verschiedene Ganzkörperspulen kön-
nen somit nicht gleichzeitig im MR-Tomographen installiert werden. Die integrierte 31P-HF-
Ganzkörperspule kann allerdings mit anderen HF-Spulen kombiniert werden, die im Inneren
der Bohrung positioniert werden, wie beispielsweise mit der entwickelten ovalen 7-T-23Na-
Spule. In diesem Fall muss die Wechselwirkung zwischen den HF-Spulen beachtet und mini-
miert werden.
Bei der 31P-HF-Ganzkörperspule handelt es sich um eine Hochpass-Birdcage-Spule mit 20
Verstrebungen. Sie wird in Quadratur betrieben, indem zwei HF-Signale mit einem Phasen-
unterschied von 90° eingespeist werden. Die Länge in z-Richtung beträgt 40 cm und entspricht
somit ungefähr der Länge der entwickelten 7-T-23Na-Spule mit 35 cm.
Das realisierte homogene Sendefeld der 31P-HF-Spule ermöglicht eine gleichmäßige Anregung
in einem großen Bereich mit einfachen rechteckförmigen HF-Pulsen, die wenig HF-Leistung
beanspruchen [Löring et al., 2016]. In der Arbeit von Löring et al. [2016] wurde die 31P-HF-
Ganzkörperspule ebenfalls zunächst als Sende- und Empfangsspule ohne lokale Empfangsspu-
len eingesetzt.
Lokale Spule mit vier Spulenelementen für 7Tesla
In der Arbeit von Graessl et al. [2015] wird ein Vierkanal-Spulen-Array zum Senden und zum
Empfangen für die 23Na-Herzbildgebung bei 7 Tesla vorgestellt. Weiterhin verfügt die HF-
Spule über einen 1H-Kanal, der für eine Homogenisierung des statischen B0-Feldes (englisch
Shimming) sowie für Aufnahmen von anatomischen 1H-MR-Bildern zur Lokalisierung verwen-
det werden kann. Die Larmorfrequenzen bei 7 Tesla betragen 78,6 MHz für die 23Na-Kernspins
und 297,2 MHz für die 1H-Kernspins.
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Die HF-Spule besteht aus zwei Teilen, die anterior und posterior positioniert werden. In jeder
Spulenhälfte befinden sich zwei 23Na-Spulenelemente zum Senden und Empfangen. Abhän-
gig von der Position der Sendeelemente werden angepasste Sendephasen eingespeist (−305°,
−136°, −93°, 0°), um ein möglichst zirkular polarisiertes Sendefeld zu erzeugen [Graessl et al.,
2015]. Diese Phasenanpassung ist vergleichbar mit der Phasenanpassung, die im Rahmen
dieser Arbeit durchgeführt wurde (Abschnitt 3.1.2.7).
In der Spulenhälfte, die anterior positioniert wird, befindet sich weiterhin die 1H-Einkanal-
Spule. Zur Reduktion der Wechselwirkung zwischen der 1H-Spule und der 23Na-Spule wird
ein 1H-Sperrkreis in die oberen 23Na-Spulenelemente eingefügt.
Die Referenzspannung für die 23Na-Anregung wurde mit ca. 680 V angegeben [Graessl et al.,
2015] und liegt somit deutlich unter der Referenzspannung der 3-T-Birdcage-Spule (ca. 1200 V
[Wetterling et al., 2012]) und der 7-T-Birdcage-Spule (ca. 1400 V). Bei geringeren Referenz-
spannungen können gleiche Flipwinkel mit kürzeren Pulsdauern erzeugt werden (Abschnitte
3.3.1.2 und 3.3.1.3). Infolgedessen kann die Echozeit kürzer gewählt werden. Bei der Herzbild-
gebung mit der lokalen Spule konnte eine Echozeit von 0,40 ms angewendet werden [Graessl
et al., 2015]. Im Rahmen dieser Arbeit wurde eine Echozeit von ≥ 0,85 ms angewendet. Folg-
lich ist zu Beginn der Aufnahme bereits deutlich mehr Signal relaxiert.
Graessl et al. [2015] fassen zusammen, dass das Sendefeld der lokalen 23Na-Vierkanal-Spule
und dessen Eindringtiefe ausreichend sind, um die 23Na-Herzbildgebung bei 7 Tesla zu ermög-
lichen. Sie sind jedoch nicht ausreichend, um den gesamten oberen Körperstamm anzuregen.
Dies ist mit der im Rahmen dieser Arbeit entwickelten 7-T-23Na-Birdcage-Spule möglich.
5.1.7 Ausblick: 23Na-HF-Körperspule
Der sensitive Bereich der 23Na-HF-Körperspule deckt einen großen Bereich des menschlichen
Körpers ab und das Sendefeld (B+1 ) sowie das Empfangsfeld (B−1 ) sind in diesem Bereich
relativ homogen. Infolgedessen ändert sich der Flipwinkel α nur geringfügig über das An-
regungsvolumen und der Einfluss des Sende- und Empfangsfeldes in den aufgenommenen
MR-Bildern ist deutlich geringer als z. B. bei lokalen Spulen. Die MR-Bildgebung insbeson-
dere von großen Untersuchungsvolumina wird dadurch vereinfacht, da gleiche Bildkontraste
aufgrund der Homogenität des Sendefeldes in größeren Bereichen erzielt werden können.
Infolgedessen ist die 23Na-HF-Körperspule vielseitig einsetzbar. Im Rahmen dieser Arbeit
wurde sie zur 23Na-MR-Bildgebung der gesamten Lunge oder des Abdomens eingesetzt. Wie
mit der 3-T-23Na-Birdcage-Spule von Wetterling et al. [2012] können künftig 23Na-Ganzkör-
per-MR-Bilder rekonstruiert werden, indem einzelne Abschnitte des Körpers aufgenommen
und anschließend zusammengefügt werden.
Wie bereits in Abschnitt 5.1.5 beschrieben, kann die HF-Spule zur Steigerung des Signal-zu-
Rausch-Verhältnisses künftig um ein 23Na-Spulen-Array zum Empfangen erweitert werden.
Weiterhin würde eine zusätzliche 1H-Spule eine Homogenisierung des B0-Feldes ermöglichen
und anatomische MR-Bilder zur Verfügung stellen. Hierfür müsste die 23Na-HF-Körperspule
leicht modifiziert werden, um mögliche Wechselwirkungen zwischen den HF-Spulen zu mini-
mieren.
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5.2 In-vivo-23Na-MR-Bildgebung des Körperstamms
In diesem Abschnitt werden die angewandten Methoden und die Ergebnisse der In-vivo-23Na-
MR-Bildgebung des Körperstamms diskutiert und bewertet.
Zunächst wurde die Funktionsfähigkeit der 23Na-HF-Körperspule anhand von In-vivo-23Na-
MR-Aufnahmen des Abdomens und der Lunge demonstriert. Im Allgemeinen dominieren
in 23Na-MR-Bildern des Körperstamms die Signale der Nieren, des Herzens, der Leber, des
Magens, der Gallenblase, der Bandscheiben und der Rippenknorpel. Entsprechende 23Na-MR-
Signalverteilungen zeigten erstmals Ra et al. [1988] und später Steidle et al. [2004] bei 1,5 Tesla.
Für ihre MR-Aufnahmen verwendeten sie jeweils Helmholtz-Spulen. Wetterling et al. [2012]
präsentierten erstmals In-vivo-23Na-Ganzkörper-Bilder bei 3 Tesla, indem fünf einzelne MR-
Bilder aufgenommen und anschließend zusammengesetzt wurden. Sie verwendeten hierfür eine
asymmetrische Birdcage-Spule (Abschnitt 5.1.6).
In den im Rahmen dieser Arbeit rekonstruierten 23Na-MR-Bildern des Abdomens und der
Lunge dominieren erwartungsgemäß die Signale der obengenannten Organe und Gewebearten.
Die gezeigten 23Na-MR-Bilder sind mit dem Sendefeld sowie mit dem Empfangsfeld gewich-
tet. Außerdem werden die aufgenommenen 23Na-MR-Signale durch die transversale und die
longitudinale Relaxation beeinflusst. Für eine künftige Berechnung von 23Na-Konzentrationen
aus den aufgenommenen 23Na-MR-Signalen muss die MR-Aufnahme angepasst und die re-
konstruierten Bilder bezüglich des Sende- und des Empfangsfeldes der HF-Spule korrigiert
werden. Auf die Quantifizierung wird in Abschnitt 5.2.4 noch einmal eingegangen.
5.2.1 Iterative Rekonstruktion von 23Na-MR-Daten des Körperstamms
Im Rahmen dieser Arbeit wurde sowohl die herkömmliche nicht-uniforme schnelle Fourier-
transformation (NUFFT, Abschnitt 3.3.2.2, [Fessler und Sutton, 2003]) als auch die iterative
Compressed-Sensing-basierte Rekonstruktion mit einem angepassten Lexikon (3D-DLCS, Ab-
schnitt 3.3.2.3, [Behl et al., 2016]) auf unterabgetastete 23Na-Datensätze angewendet. Die
NUFFT-Rekonstruktion wurde mit und ohne Hamming-Filter durchgeführt.
Bei einer dreidimensionalen radialen Auslese hat eine Unterabtastung des k-Raums inkohä-
rente Artefakte zur Folge. Wie Behl et al. [2016] zeigten, begünstigen eine moderate Un-
terabtastung in Kombination mit gemittelten MR-Daten die 3D-DLCS-Rekonstruktion von
23Na-Datensätzen, die bei 7 Tesla aufgenommen wurden. Im Rahmen dieser Arbeit wurden
jeweils fünf Mittelungen durchgeführt und der Unterabtastungsfaktor der 23Na-Datensätze
lag bei USF ≈ 1, 7 bzw. USF ≈ 3, 4.
Im Rahmen dieser Arbeit wurde die Compressed-Sensing-basierte Rekonstruktion auf 23Na-
Datensätze angewendet, die mit der 23Na-HF-Birdcage-Spule mit vier Empfangskanälen auf-
genommen wurden (4P 1Txopt 4Rx). Hierbei wurde die Rekonstruktion zunächst für jeden
der vier Kanäle einzeln durchgeführt. Das endgültige Bild wurde dann aus den vier separat
rekonstruierten Bildern mittels SOS-Kombination berechnet (Abschnitt 3.3.2.1).
Zunächst wurde ein Datensatz des Abdomens und ein Datensatz der Lunge mit jeweils ei-
nem Unterabtastungsfaktor von USF ≈ 1, 7 rekonstruiert (Abbildungen 4.7 und 4.8). Die
NUFFT-Rekonstruktionen ohne Hamming-Filter weisen einen hohen Rauschanteil auf. In den
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Hamming-gefilterten Rekonstruktionen ist das Rauschen geringer und durch die 3D-DLCS-
Rekonstruktion wurde das Rauschen weiter reduziert. In den Hamming-gefilterten Rekon-
struktionen sind die Übergänge, z. B. in den Nieren, deutlich verwaschener (englisch blurred)
als in den iterativ rekonstruierten MR-Bildern.
Nach der Anwendung der respiratorischen Separation (Abschnitt 5.2.3) haben die beiden
resultierenden Teilmengen einen Unterabtastungsfaktor von USF ≈ 3, 4. Bei den NUFFT-
Rekonstruktionen führt die Aufteilung aller Projektionen in zwei Teilmengen zu einer deut-
lichen Reduktion der Bildqualität. Die 3D-DLCS-Rekonstruktion ist dagegen durch den hö-
heren Unterabtastungsfaktor wie erwartet weniger beeinträchtigt, sodass der volle Datensatz
und die beiden separierten Teilmengen etwa die gleiche Bildqualität haben (Abbildungen 4.15
und 4.17).
Bei der 23Na-Bildgebung des Abdomens wurde ein Wichtungsparameter für die Datenkonsis-
tenz von λ = 0, 5 gewählt. Aufgrund des niedrigeren Signal-zu-Rausch-Verhältnisses (SNR)
bei der 23Na-Bildgebung der Lunge wurde hier eine Datenkonsistenz von λ = 0, 3 verwendet.
Die iterativ rekonstruierten 23Na-MR-Bilder bestätigen den Vorteil der 3D-DLCS-Rekon-
struktion von Behl et al. [2016] auch für unterabgetastete 23Na-MR-Daten des Körperstamms,
die mit einer Mehrkanal-Spule aufgenommen wurden.
5.2.2 23Na-MR-Bildgebung der Nierenphysiologie
Maril et al. [2006] sowie Haneder et al. [2011] zeigten bei 3 Tesla, dass sich die 23Na-MR-
Bildgebung zur Untersuchung des physiologischen Zustands der Nieren eignet. Hierbei unter-
suchten Maril et al. [2006] den normalen Zustand sowie den Zustand nach Wasserentzug mit
einer Auflösung in der coronalen Schichtebene von (3 mm)2, jedoch mit einer hohen Schicht-
dicke von 15 mm. Haneder et al. [2011] untersuchten den Zustand nach Wasserentzug und
30 min nach einer Wasseraufnahme mit einer nominellen isotropen Auflösung von (5 mm)3.
Sie untersuchten jeweils die 23Na-Signalverteilungen sowie den cortico-medullären Konzentra-
tionsgradienten (Abschnitt 2.5).
Im Rahmen dieser Arbeit wurde die 23Na-Signalverteilung der linken und der rechten Niere
einer Probandin bei 7 T mit einer nominellen isotropen Auflösung von (4 mm)3 untersucht.
Zunächst wurden fünf 23Na-MR-Aufnahmen der Nieren nach Wasserentzug durchgeführt. An-
schließend fand eine kurze Aufnahmepause statt, in der die Probandin im MR-Tomographen
0,7 l Mineralwasser zu sich nahm. Danach wurden weitere zehn MR-Aufnahmen durchge-
führt. Jede MR-Aufnahme dauerte 364 s. Durch dieses Messprotokoll konnte die Änderung
des 23Na-MR-Signals aufgrund der Wasseraufnahme beobachtet werden.
Die im Rahmen dieser Arbeit bei 7 Tesla ermittelten 23Na-Signalverteilungen nach Wasserent-
zug und nach Wasseraufnahme (Abbildung 4.13) zeigen das erwartete Verhalten, das in der
Arbeit von Haneder et al. [2011] bei 3 Tesla gezeigt wurde: Das 23Na-Signal im Nierenmark
ist nach dem Wasserentzug erhöht und 30 min nach einer Wasseraufnahme ist es deutlich
reduziert. Die zeitlichen Signalverläufe des mittleren Signals sowie der Standardabweichung
der gesamten linken und der gesamten rechten Niere zeigen zusätzlich den Übergang zwischen
den beiden Zuständen (Abbildung 4.12).
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Für diese Untersuchung wurde die Spulenkonfiguration 4P 1Tx 1Rx verwendet. Wie in den Ab-
schnitten 4.1.1 und 4.2.2 beschrieben, stellt die endgültige Spulenkonfiguration 4P 1Txopt 4Rx
homogenere Sende- und Empfangsfelder zur Verfügung, wovon die 23Na-MR-Bildgebung der
Nieren in künftigen Messungen profitieren kann. Des Weiteren wurde bei der vorgestellten
MR-Untersuchung eine kontinuierliche Verteilung der Projektionen im k-Raum verwendet. In
künftigen Messungen der Nierenphysiologie könnte die dreidimensionale pseudorandomisierte
Golden-Angle-MR-Aufnahme von Chan et al. [2009] verwendet werden (Abschnitt 3.3.1.4),
welche im Rahmen dieser Arbeit bereits für die intrinsische respiratorische Separation ange-
wendet wurde. Diese Methode ermöglicht eine Rekonstruktion von Teilmengen der Gesamt-
menge an Projektionen. Die MR-Untersuchung könnte aus ein bzw. zwei MR-Aufnahmen
mit einer längeren Dauer bestehen (30 min bis 1 h 30 min). Anschließend können beliebige
Zeitfenster rekonstruiert werden.
Des Weiteren beeinflusst die Atembewegung die Qualität der MR-Aufnahme. Eine Separa-
tion des aufgenommenen Datensatzes in zwei Teilmengen, die dem eingeatmeten oder dem
ausgeatmeten Zustand zugeordnet werden, kann Verwischungen im rekonstruierten Bild re-
duzieren. Die hierfür entwickelte Methode wird im folgenden Abschnitt diskutiert. Darüber
hinaus kann die Rekonstruktion ebenfalls von der iterativen 3D-DLCS-Rekonstruktion profi-
tieren. Bisher wurde eine NUFFT-Rekonstruktion mit einem Hamming-Filter durchgeführt.
Mit der iterativen Rekonstruktion kann künftig eine bessere Abgrenzung von Nierenmark und
Nierenrinde möglich sein.
5.2.3 Intrinsische respiratorische Separation der 23Na-MR-Daten
Da die MR-Bildgebung des Körperstamms im Allgemeinen durch physiologische Bewegun-
gen z. B. aufgrund der Atmung beeinträchtigt wird, wurde eine Methode entwickelt, die eine
Separation der aufgenommenen 23Na-MR-Daten basierend auf dem Atemsignal ermöglicht,
welches aus den 23Na-MR-Daten selbst („intrinsisch“) bestimmt wird.
Im Rahmen dieser Arbeit wurde zur Bestimmung des intrinsischen Atemsignals das Signal je-
der Projektion im k-Raum-Zentrum ausgewertet (Abschnitt 3.5). Diese Vorgehensweise wand-
ten beispielsweise Larson et al. [2004], Hiba et al. [2006] sowie Feng et al. [2016] auf radiale
1H-MR-Daten an. Wie in der Arbeit von Larson et al. [2004] beschrieben wurde, ist das MR-
Signal im k-Raum-Zentrum direkt proportional zur Summe der Transversalmagnetisierung,
gewichtet mit dem Sende- und dem Empfangsprofil der HF-Spule. Ändert sich die Menge des
natriumhaltigen Gewebes im sensitiven Bereich der HF-Spule aufgrund der Atembewegung,
so kann das Atemsignal aus dem 23Na-Signal im k-Raum-Zentrum abgeleitet werden. Larson
et al. [2004] beschrieben diesen Zusammenhang für radiale 1H-MR-Daten.
Das Atemsignal wurde im Rahmen dieser Arbeit erstmalig retrospektiv aus aufgenommenen
23Na-Kernspinsignalen bestimmt. Die Methode zur intrinsischen respiratorisch separierten
Rekonstruktion wurde an der Lunge und am Abdomen von drei Probanden angewendet.
Die ermittelten intrinsischen Atemsignale wurden mit den extrinsischen Atemsignalen vergli-
chen, die während der jeweiligen MR-Messung mit einem Atemgurt aufgenommen wurden.
Der qualitative Vergleich der intrinsischen und extrinsischen Signale zeigte eine gute Überein-
stimmung bei der Untersuchung der Lunge und eine gute Korrelation in einem großen Bereich
des Signalverlaufs bei den Untersuchungen des Abdomens (Abbildung 4.14).
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Bei den Lungenaufnahmen war die natriumarme Lunge im Zentrum der HF-Spule und Leber,
Magen und Nieren befanden sich am unteren Ende (caudal) des sensitiven Bereichs der HF-
Spule. Im ausgeatmeten Zustand befanden sich Leber, Magen und Nieren weiter in Richtung
des Kopfes (Abbildungen 4.15 und 4.16). Folglich war im ausgeatmeten Zustand mehr na-
triumhaltiges Gewebes im sensitiven Bereich der Spule und das intrinsische Atemsignal war
höher als im eingeatmeten Zustand. Infolgedessen verhielten sich die intrinsischen Atemsignale
für alle drei Probanden invers zu den extrinsischen Atemsignalen.
In den rekonstruierten 23Na-MR-Bildern des Abdomens von Proband1 (Abbildung 4.17) be-
fanden sich Leber, Magen und Nieren in der unteren Hälfte des coronalen Sichtfeldes der
HF-Spule. Bei Proband2 und Proband3 (Abbildung 4.18) befanden sich diese natriumhalti-
gen Organe hingegen im mittleren Bereich des coronalen Sichtfeldes. Abhängig von der Lage
des Patienten oder Probanden war im ausgeatmeten Zustand mehr bzw. weniger natriumhal-
tiges Gewebe im sensitiveren Bereich der HF-Spule und das Signal im k-Raum-Zentrum war
höher bzw. niedriger als im eingeatmeten Zustand. Infolgedessen verhielten sich das intrinsi-
sche und das extrinsische Atemsignal invers bzw. nicht invers zueinander. Ein inverses oder
nicht inverses Verhalten hat lediglich eine unterschiedliche Zuordnung der Teilmengen zu den
beiden Atemzuständen (eingeatmet, ausgeatmet) zur Folge.
Die Signalschwankungen in den intrinsischen Atemsignalen sind bei den Aufnahmen des Ab-
domens im Vergleich zu den Aufnahmen der Lunge weniger stark ausgeprägt (Abbildung 4.14),
da sich die Gesamtmenge an natriumhaltigem Gewebe im sensitiven Bereich der HF-Spule
in geringerem Maße ändert. Im Allgemeinen kann die Methode zur Bestimmung des intrin-
sischen Atemsignals auch in Kombination mit einer oder mehreren lokalen Empfangsspulen
angewendet werden. Je nach Größe und Positionierung einer solchen Spule könnten höhere
Signalschwankungen und größere Korrelationen mit den extrinsischen Atemsignalen erzielt
werden. Bei einer Ganzkörperspule sind hingegen geringere Schwankungen zu erwarten.
Anschließend wurde basierend auf den intrinsischen sowie auf den extrinsischen Atemsignalen
eine Aufteilung der aufgenommenen Projektionen in zwei Zustände durchgeführt. Einige Pro-
jektionen wurden hierbei unterschiedlichen Atemzuständen zugeordnet, besonders bei den
Untersuchungen des Abdomens. Aus dem Vergleich der Zuordnungen folgte, dass der An-
teil an gleich zugeordneten Projektionen bei den Untersuchungen der Lunge im Mittel bei
(90, 6 ± 2, 8) % lag und bei den Untersuchungen des Abdomens bei (82, 3 ± 3, 8) % (rechte
Spalte in Tabelle 4.7). Unterschiedliche Zuordnungen treten insbesondere dort auf, wo das
intrinsische und das extrinsische Atemsignal ungefähr den Wert Null annehmen. Diese Pro-
jektionen gehören folglich zu einer Atemphase mit einer mittleren Auslenkung der Organe
und nicht zu einem vollständig ein- oder ausgeatmeten Zustand mit einer maximalen oder
minimalen Auslenkung. In diesem Fall haben unterschiedlich zugeordnete Projektionen nur
einen geringen Einfluss auf die rekonstruierten separierten 23Na-MR-Bilder.
Während einer ruhigen und normalen Atmung (ohne Atemkommandos) können sich Orga-
ne und Gewebe des Körperstamms im mm- bis cm-Bereich bewegen [van Sörnsen de Koste
et al., 2006; Langen und Jones, 2001]. Im Rahmen dieser Arbeit lag die nominelle räumli-
che Auflösung der rekonstruierten 23Na-MR-Bilder bei (4 mm)3. Folglich ist die Auflösung im
Allgemeinen höher als die Größenordnung der Atembewegung. Infolgedessen sind die Rand-
bereiche von Leber, Magen und Nieren in den nicht separierten 23Na-MR-Bildern verwaschen
und es treten Verwischungen z. B. im Bereich der Pulmonalgefäße und in den Bereichen des
Nierenmarks und der Nierenrinde auf. Durch die Aufteilung der aufgenommenen MR-Daten
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in zwei verschiedene Atemzustände wurden diese Verwischungen in den MR-Bildern reduziert
(Abbildungen 4.19 und 4.20). In den Bereichen des Nierenmarks und der Nierenrinde bleiben
im eingeatmeten Zustand leichte Verwischungen übrig. Dies ist darauf zurückzuführen, dass
der Endzustand der Einatmung während einer untrainierten Atmung weniger stabil ist als der
Endzustand der Ausatmung [Della Biancia et al., 2005; Mageras et al., 2001].
Im ausgeatmeten Zustand befanden sich die Organe erwartungsgemäß weiter kopfwärts. Dies
zeigte sich auch in den relativen Signalunterschieden zwischen dem ausgeatmeten und dem
eingeatmeten rekonstruierten Bild relativ zum Signal im eingeatmeten Zustand. Hierbei er-
gaben sich für die drei Probanden wie erwartet am oberen Rand der Leber, des Magens und
der Nieren positive Werte und am unteren Rand der Nieren negative Werte (Abschnitt 3.5.4,
Abbildungen 4.19 und 4.20).
Die Methode zur intrinsischen respiratorisch separierten Rekonstruktion von 23Na-MR-Bildern
des Körperstamms wurde somit erfolgreich an der Lunge und am Abdomen von drei Probanden
angewendet. Infolgedessen kann das Atemsignal direkt aus den aufgenommenen 23Na-MR-
Daten bestimmt werden und die Verwendung eines Atemgurts ist nicht mehr notwendig. Dies
vereinfacht die Positionierung des Patienten oder Probanden in der enganliegenden ovalen
HF-Körperspule. Außerdem steht folglich mehr Platz für weitere Hardware zur Verfügung,
wie z. B. für EKG-Sensoren oder für zusätzliche Empfangsspulen.
Die im Rahmen dieser Arbeit durchgeführte Separation in zwei Atemzustände stellt eine
relativ grobe Einteilung dar. Durch eine mögliche Aufteilung in mehr als zwei Atemzustände
könnten Verwischungen, die aufgrund der Atembewegung auftreten, weiter reduziert werden.
Dies hätte zur Folge, dass entweder die Messzeit verlängert werden müsste oder dass die
Datensätze der Teilmengen stärker unterabgetastet wären.
Die im Rahmen dieser Arbeit angewendete intrinsische respiratorische Separation der 23Na-
MR-Daten profitiert sehr von der iterativen Rekonstruktion, die bereits in Abschnitt 5.2.1
bewertet und diskutiert wurde. Für eine Anwendung der Compressed-Sensing-basierten Re-
konstruktion von Behl et al. [2016] (3D-DLCS, Abschnitt 3.3.2.3) wurde die 3D-Golden-Angle-
Abtastung des k-Raumes [Chan et al., 2009] angepasst. Behl et al. [2016] zeigten, dass die
3D-DLCS-Rekonstruktion von einer moderaten Unterabtastung in Kombination mit gemit-
telten MR-Daten profitiert. Jede Projektion wurde daher unmittelbar viermal wiederholt, um
das Signal-zu-Rausch-Verhältnis (SNR) der aufgenommenen Projektion zu erhöhen. Für eine
reine Anwendung der respiratorischen Separation ohne eine Compressed-Sensing-basierte Re-
konstruktion kann auf eine unmittelbare Wiederholung der Projektionen verzichtet und die
Zahl der aufgenommenen Projektionen stattdessen erhöht werden.
Durch eine Anwendung der 3D-DLCS-Rekonstruktion nahm die Qualität bei der Separation
der 23Na-MR-Daten nicht merklich ab, obwohl sich der Unterabtastungsfaktor der separierten
Datensätze im Vergleich zum vollen Datensatz verdoppelte. Für eine künftige Aufteilung in
mehr als zwei Atemzustände muss ein Kompromiss zwischen der Anzahl an Atemzuständen
und der Bildqualität der rekonstruierten 23Na-MR-Bilder gefunden werden.
Zusammenfassend kann die intrinsische respiratorisch separierte Rekonstruktion in Kombi-
nation mit der Compressed-Sensing-basierten Rekonstruktion Verwischungen in 23Na-MR-
Bildern des Körperstamms reduzieren, die aufgrund der Atembewegung auftreten, während




5.2.4 Ausblick: Quantifizierung der 23Na-Konzentration
Die im Rahmen dieser Arbeit gezeigten 23Na-MR-Bilder sind mit dem Sendefeld sowie mit
dem Empfangsfeld gewichtet. Wenn aus den aufgenommenen 23Na-MR-Signalen 23Na-Kon-
zentrationen berechnet werden sollen, muss die MR-Aufnahme angepasst werden und die
rekonstruierten Bilder müssen bezüglich des Sende- und des Empfangsfeldes der HF-Spule
korrigiert werden.
Im Rahmen dieser Arbeit wurde bei In-vivo-Aufnahmen eine Repetitionszeit TR von 20 ms
angewendet. Zur Quantifizierung der 23Na-Konzentrationen muss die Repetitionszeit verlän-
gert werden, um die Einflüsse der longitudinalen Relaxation zu minimieren. Bei ansonsten
gleichen Sequenzparametern geht eine längere Repetitionszeit proportional in die Messzeit
ein. Da dies zu nicht zumutbaren Messzeiten für Patienten oder Probanden führen kann,
kann in diesem Fall die Auflösung reduziert werden (z. B. von (4 mm)3 auf (5 mm)3) oder der
Unterabtastungsfaktor der aufgenommenen Daten kann erhöht werden. Weiterhin wurde eine
Echozeit TE von ≥ 0,85 ms angewendet. Infolgedessen beeinflussen die sehr kurzen transver-
salen Relaxationszeiten die MR-Aufnahme, da bereits ein Teil der Magnetisierung zerfallen
ist, bevor die Aufnahme beginnt. Dieser Einfluss könnte durch eine kürzere Pulsdauer und ei-
ne höhere Pulsspannung verringert werden. Hierbei müssen jedoch die SAR-Grenzwerte sowie
die Spannungsfestigkeit der Bauelemente berücksichtigt werden.
Zur Bestimmung der 23Na-Konzentrationen muss weiterhin eine Referenz verwendet werden.
Hierzu können Phantome mit einer bekannten Konzentration während der MR-Messung im
sensitiven Bereich der HF-Spule positioniert werden [Shapiro et al., 2000] oder es wird eine






Neben der in der klinischen Routine etablierten In-vivo-1H-MR-Bildgebung bietet beispiels-
weise die 23Na-MR-Bildgebung zusätzliche Informationen über die Vitalität des Gewebes
[Madelin und Regatte, 2013]. Die 23Na-MR-Bildgebung wird im Vergleich zur 1H-MR-Bildge-
bung durch die geringere NMR-Sensitivität und durch geringere Konzentrationen im menschli-
chen Gewebe limitiert. Da das Signal-zu-Rausch-Verhältnis mit der magnetischen Induktions-
flussdichte B0 ansteigt, profitiert die 23Na-MR-Bildgebung sehr von der Verwendung eines
Hochfeld-MR-Tomographen mit einer magnetischen Induktionsflussdichte von B0 = 7 Tesla.
Die Larmorfrequenz der 23Na-Kernspins ist etwa um einen Faktor vier geringer als die Lar-
morfrequenz der 1H-Kernspins. Daher ist der verwendete MR-Tomograph neben den 1H-
HF-Verstärkern mit einer Breitbandoption ausgestattet, die u. a. zur Anregung der 23Na-
Kernspins dient. Des Weiteren werden speziell entwickelte HF-Spulen für die 23Na-MR-Bild-
gebung bei 7 Tesla benötigt.
Das Ziel dieser Arbeit war es, die In-vivo-23Na-MR-Bildgebung des Körperstamms bei 7 Tesla
zu ermöglichen. Im ersten Schritt musste daher eine 23Na-HF-Körperspule entwickelt, auf-
gebaut und optimiert sowie für den Einsatz am Menschen implementiert werden. Die 23Na-
Körperspule ermöglicht insbesondere die In-vivo-23Na-MR-Bildgebung der gesamten Lunge
bzw. des Abdomens. Hierfür muss sie insbesondere zwei Bedingungen erfüllen: zum einen
muss der sensitive Bereich der 23Na-HF-Spule einen großen Bereich des menschlichen Körpers
abdecken und zum anderen muss die Spule ein möglichst homogenes Sendefeld (B+1 ) sowie
Empfangsfeld (B−1 ) in diesem Bereich zur Verfügung stellen.
Bei der entwickelten und aufgebauten 23Na-HF-Körperspule handelt es sich um eine HF-
Birdcage-Spule zum Senden und Empfangen von HF-Signalen. Die geometrische Form der
HF-Spule wurde sowohl an die Form des menschlichen Körperstamms angepasst als auch an
den begrenzten Raum innerhalb des 7-Tesla-Ganzkörper-MR-Tomographen. Daher wurde das
Design einer eng anliegenden, ovalen HF-Birdcage-Spule zur 23Na-MR-Bildgebung gewählt.
Sie bietet einen hohen Füllfaktor für den Körperstamm eines erwachsenen Menschen, während
die Arme außerhalb der HF-Spule positioniert werden.
Zur Untersuchung der HF-Eigenschaften der Spule wurden u. a. Messungen im MR-Tomo-
graphen sowie Simulationen der elektromagnetischen Feldverteilung (abgekürzt EM-Simula-
tionen) durchgeführt. Im Rahmen dieser Arbeit wurde die Spule zunächst, wie bei Birdcage-
Spulen üblich, mit zwei Einspeisestellen betrieben. Anschließend wurde die Einspeisung auf
vier Einspeisestellen erweitert. Durch die Einspeisung an vier Stellen können gleichmäßigere
Ströme auf den Verstrebungen der Birdcage-Spule erzielt werden [Ibrahim et al., 2000]. Im
ersten Schritt wurden vier gleich große HF-Signale mit einer Phasenbeziehung von ∆ϕ = 90°
eingespeist (4P 1Tx 1Rx). Hierdurch konnte eine deutliche Steigerung der Homogenität im
Sendefeld realisiert werden.
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Im nächsten Schritt wurden die Sendephasen in EM-Simulationen an die Geometrie der Ein-
speisestellen angepasst: −(270° − ϕx), −180°, −(90° + ϕx), 0° (4P 1Txopt 4Rx). Mit einer
Phasenanpassung von ϕx = 17° wurde die Homogenität des Sende- und des Empfangsfel-
des weiter erhöht. Dies zeigt sich in gleichmäßigeren Verteilungen und in einer Abnahme
der Variationskoeffizienten CV . Der Variationskoeffizient des Sendefeldes wird auch als re-
lativer Flipwinkelfehler bezeichnet. Durch die Anpassung der Sendephasen verbesserte sich
der Flipwinkelfehler von 8,6 % auf 4,9 % in einem relevanten Bildbereich mit einer Größe
von (23 cm× 13 cm× 10 cm). In diesem Bildbereich wurde mit dieser Spulenkonfiguration
(4P 1Txopt 4Rx) bei einer HF-Sendeleistung von 2,4 kW ein mittleres Sendefeld B+1 von
(11, 97± 0, 59) µT realisiert.
Für die Verteilung der relativen Empfangssensitivität verbesserte sich der Variationskoef-
fizient CV in dieser ROI von 9,5 % auf 4,5 %. Die Verbesserung der Homogenität in den
Sende- und Empfangsfeldern geht allerdings mit einer Erhöhung der benötigten HF-Leistung
einher und somit mit einer höheren Referenzspannung URef . Bei In-vivo-Anwendungen der
HF-Körperspule lag die Referenzspannung zwischen 1300 V und 1500 V.
Die 23Na-HF-Spule erfüllt folglich die geforderten Bedingungen, da ihr sensitiver Bereich ein
großes Volumen abdeckt und ihr Sendefeld (B+1 ) sowie ihr Empfangsfeld (B−1 ) in diesem Be-
reich relativ homogen sind. Mit einer axialen Länge von 35 cm ermöglicht sie die Untersuchung
einer Vielzahl von Körperregionen.
In EM-Simulationen der HF-Spule wurden realitätsnahe Verteilungen der Spezifischen Ab-
sorptionsrate SAR in verschiedenen heterogenen Körpermodellen und mit unterschiedlichen
Positionierungen berechnet. Für die Sicherheitsbetrachtung der Spule wurden das globale,
das Teilkörper- sowie das lokale SAR untersucht. Indem die Spezifische Absorptionsrate wäh-
rend MR-Untersuchungen limitiert wird, wird auch die Erwärmung des Gewebes begrenzt.
Aus den Ergebnissen der EM-Simulationen und den SAR-Grenzwerten der Internationalen
Elektrotechnischen Kommission [IEC, 2015] folgte, dass die Begrenzung des lokalen SAR kri-
tischer ist als die Begrenzung des globalen oder des Teilkörper-SAR. Die maximal zulässige
mittlere HF-Leistung für In-vivo-Anwendungen der HF-Spule wurde basierend auf dem lo-
kalen SAR und dem Grenzwert des lokalen SAR in der normalen Betriebsart berechnet. Bei
der Berechnung dieses Wertes wurden der Unsicherheitsfaktor der EM-Simulation sowie die
Verluste in der HF-Sendekette beachtet.
Zunächst wurde die Funktionsfähigkeit der HF-Körperspule anhand von In-vivo-23Na-MR-
Aufnahmen des Abdomens und der Lunge demonstriert: Die 23Na-HF-Körperspule ermöglicht
erstmalig die Aufnahme von In-vivo-23Na-MR-Bildern der gesamten Breite des Körperstamms
eines erwachsenen Menschen mit einer großen Abdeckung in axialer Richtung bei 7 Tesla
(Sichtfeld FOV = (40 cm)3). In den rekonstruierten 23Na-MR-Bildern des Abdomens und
der Lunge dominieren erwartungsgemäß die Signale der Nieren, des Herzens, der Leber, des
Magens, der Bandscheiben und der Rippenknorpel.
Es wurde sowohl die herkömmliche nicht-uniforme schnelle Fouriertransformation (NUFFT,
[Fessler und Sutton, 2003]) als auch die iterative Compressed-Sensing-basierte Rekonstruktion
mit einem angepassten Lexikon (3D-DLCS, [Behl et al., 2016]) auf die 23Na-Datensätze ange-
wendet. Die iterativ rekonstruierten 23Na-MR-Bilder bestätigten den Vorteil der 3D-DLCS-
Rekonstruktion für vollständig abgetastete und unterabgetastete 23Na-MR-Daten des Kör-
perstamms, die u. a. mit mehreren Empfangskanälen aufgenommen wurden.
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Kapitel 6. Zusammenfassung
Weiterhin wurde eine MR-Untersuchung der Nierenphysiologie durchgeführt. Hierbei wurden
23Na-MR-Daten der Nieren unter zwei verschiedenen physiologischen Bedingungen während
einer MR-Untersuchung aufgenommen: zum einen nach Wasserentzug und zum anderen un-
mittelbar nach einer Wasseraufnahme im MR-Tomographen. Die bei 7 Tesla gemessenen 23Na-
Signalverteilungen zeigen das erwartete Verhalten, das in der Arbeit von Haneder et al. [2011]
bei 3 Tesla gezeigt wurde. Das 23Na-Signal im Nierenmark ist nach dem Wasserentzug erhöht
und nimmt nach der Wasseraufnahme solange ab, bis es einen stabilen Signalwert erreicht.
Da die MR-Bildgebung des Körperstamms im Allgemeinen durch physiologische Bewegun-
gen, z. B. aufgrund der Atmung, beeinträchtigt wird, wurde eine Methode entwickelt, die eine
Separation der aufgenommenen 23Na-MR-Daten basierend auf dem Atemsignal ermöglicht,
welches aus den 23Na-MR-Daten selbst („intrinsisch“) bestimmt wird. Diese Methode beruht
auf der Abhängigkeit des 23Na-Signals im k-Raum-Zentrum von der Menge an natriumhalti-
gem Gewebe im sensitiven Bereich der HF-Spule.
Das Atemsignal wurde im Rahmen dieser Arbeit erstmalig retrospektiv aus aufgenommenen
23Na-Kernspinsignalen bestimmt. Vergleiche des intrinsischen Atemsignals mit dem Atemsi-
gnal eines externen Sensors, eines Atemgurts, zeigten eine gute Korrelation. Basierend auf
diesen beiden Atemsignalen wurden die aufgenommenen MR-Daten in zwei Atemzustände
aufgeteilt, den eingeatmeten und den ausgeatmeten Zustand. Die Zuordnung basierend auf
dem intrinsischen und dem extrinsischen Atemsignal zeigte für drei Probanden eine gute Über-
einstimmung von (90, 6±2, 8)% bei der 23Na-Lungen-MR-Bildgebung und von (82, 3±3, 8)%
bei der 23Na-MR-Bildgebung des Abdomens.
Die aus dem intrinsischen Atemsignal resultierenden Teilmengen sowie die vollen Datensätze
wurden mit der NUFFT und mit dem iterativen 3D-DLCS-Algorithmus rekonstruiert. Im
Rahmen dieser Arbeit lag die nominelle räumliche Auflösung der rekonstruierten 23Na-MR-
Bilder bei (4 mm)3. Die Voxelgröße ist daher im Allgemeinen geringer als die Größenordnung
der Atembewegung. Infolgedessen sind die Randbereiche von Leber, Magen und Nieren in den
nicht separierten 23Na-MR-Bildern verwaschen und es treten Verwischungen z. B. in den Be-
reichen der Pulmonalgefäße sowie des Nierenmarks und der Nierenrinde auf. Durch die Auftei-
lung der aufgenommenen MR-Daten in die beiden Atemzustände wurden diese Verwischungen
in den MR-Bildern reduziert. Die Methode zur intrinsischen respiratorisch separierten Rekon-
struktion wurde erfolgreich an der Lunge und am Abdomen von drei Probanden angewendet.
Die im Rahmen dieser Arbeit angewendete Separation der 23Na-MR-Daten profitiert sehr
von der 3D-DLCS-Rekonstruktion. Durch deren Anwendung nahm die Bildqualität bei der
Separation des vollen 23Na-MR-Datensatzes in zwei respiratorisch separierte Datensätze nicht
sichtbar ab, obwohl sich der Unterabtastungsfaktor verdoppelte.
Zusammenfassend stellt das endgültige Design der 23Na-HF-Körperspule mit optimierten
Sendephasen und vier Empfangskanälen ein relativ homogenes Sende- sowie Empfangsfeld
zur Verfügung, welche einen großen Bereich des Körperstamms abdecken. Daher ermöglicht
die HF-Körperspule erstmalig die Aufnahme von In-vivo-23Na-MR-Bildern der gesamten Brei-
te des Körperstamms eines Erwachsenen mit einer großen Abdeckung in Längsrichtung bei
B0 = 7 Tesla. Die intrinsische respiratorisch separierte Rekonstruktion in Kombination mit der
Compressed-Sensing-basierten Rekonstruktion reduziert Verwischungen in 23Na-MR-Bildern
des Körperstamms, die aufgrund der Atembewegung auftreten, während die Bildqualität in
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